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Notation Description Unité 
c
maxC  Concentration maximale d’ostéoblastes cell/mm
3 
g
physioC  Concentration physiologique de TGF-β1 ng/mm
3 
g
effD  Coefficient de diffusion effectif du TGF-β1 mm
2/s 
s
iϕ  Fraction solide initiale à la surface de l’implant % 
s
fϕ  Fraction solide au niveau de l’os mature % 
Cc Concentration d’ostéoblastes cell/mm3 
Cg Concentration de TGF-β1 ng/mm3 
Dc Coefficient de migration aléatoire des ostéoblastes mm2/s 
Dg Coefficient de diffusion du TGF-β1 mm2/s 
dg Consommation de TGF-β1 par les ostéoblastes ng/cell.s 
E Module de Young N/mm2 
hc Coefficient de migration par haptotaxie des ostéoblastes mm5/s.kg 
k perméabilité mm4/N.s 
nc Nombre d’ostéoblaste par unité macroscopique cell/mm3 
ng Quantité de TGF-β1 par unité macroscopique ng/mm3 
P Pression N/mm2 
qc Flux d’ostéoblaste cell/mm2.s 
Introduction 
 
Notation Description Unité 
qf Flux mm/s 
qg Flux de TGF-β1 ng/mm2.s 
U Déplacements mm 
αc Vitesse de prolifération des ostéoblastes mm6/cell.ng.s
αg Vitesse de synthèse de TGF-β1 par les ostéoblastes ng/cell.s 
αs Vitesse de synthèse de la matrice ostéïde mm6/cell.ng.s
Δt Pas de temps de calcul s 
εeq Déformation équivalente % 
ρs Masse volumique de la fraction solide kg/mm3 
φf Proportion de fluide par élément macroscopique % 
φs Proportion de solide par élément macroscopique % 
χc Coefficient de migration par chimiotaxie des ostéoblastes mm5/s.ng 
Ωc Source d’ostéoblastes cell/mm3.s 
Ωg Source de facteurs de croissance (TGF-β1) ng/mm3.s 














 Les pathologies ostéoarticulaires constituent la cause principale de handicap dans les 
sociétés occidentales et elles représentent un problème majeur de Santé Publique. Les 
arthroplasties de hanche, de genou et d'épaule sont en constante augmentation, et malgré les 
résultats satisfaisants des poses de première intention, les problèmes de révision sont toujours 
croissants.  
 
 La survie à long terme de l'interface os - implant est fortement conditionnée par les 
conditions initiales du problème. La qualité de la cicatrisation post-opératoire de cette interface 
dépend du capital osseux de la zone, des propriétés physico-chimiques de la surface de l'implant 
et du geste chirurgical. 
 
 L'hypothèse centrale du travail de recherche a consisté à supposer que la modélisation 
explicite des interactions mécanobiologiques pouvait contribuer à mieux comprendre les 
phénomènes de cicatrisation périprothétique. La mécanique des milieux continus associée aux 
concepts de migrations cellulaires en présence de facteur de croissance a permis de développer un 
modèle de transport réactif en milieux poreux déformable en s'intéressant particulièrement aux 
termes sources et au rôle bioactif de la surface d'implant. 
 
  Dans un premier temps, une étude bibliographique concernant les principaux acteurs des 
phénomènes mécanobiologiques de la cicatrisation périprothétique, a été développée. La biologie 
de la cicatrisation, le rôle des ostéoblastes et leur capacité d'adaptation aux modifications de leur 
environnement, les interactions avec les facteurs de croissance, les propriétés biochimiques des 
substrats ont été particulièrement étudiés. 
Introduction 
 
 Ce travail préliminaire a permis de définir le cadre général des développements théoriques 
qui ont fait l’objet du second chapitre du mémoire. Un modèle multiphasique de cicatrisation 
intramembranaire a été proposé. Ce modèle basé sur la mécanique des milieux poreux déformable 
a été associé à des concepts de migration cellulaire (ostéoblaste) active et passive, en interaction 
avec une phase de facteurs de croissance (TGF-β1). Une approche multi échelle a été proposée 
dans le cadre général d'une résolution numérique par la méthode des éléments finis. 
 
 La troisième partie de l'activité de recherche et qui a fait l'objet du troisième chapitre du 
mémoire, a concerné l’application de la mise en équations et de la résolution numérique associée 
au cas d'un implant axisymétrique sur modèle animal expérimental. Cet implant est le support 
d'une collaboration internationale associant la Midwest Orthopaedic Research Foundation (J.E. 
Bechtold, PhD), l'Aarhus University Hospital (K. Søballe, MD, PhD), et Laboratoire de 
Biomécanique de Toulouse (P. Swider) « Failure mechanism of revision joint replacement, 
National Institute of Health USA ».  
 
 Une série d'analyse de sensibilité paramétrique a été menée à partir de simulations 
numériques de cicatrisation de l'implant pour mieux comprendre les influences des propriétés 
ostéogéniques de la surface d'implant, le rôle des micromouvements ou de l'instabilité mécanique 
de l'assemblage os-implant et l’influence du geste clinique par la prise en compte de défaut de 
forme et de positionnement de l'implant. 
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 Les implants orthopédiques ont pour fonction de remplacer une articulation naturelle 
altérée suite à une pathologie ou un traumatisme. Les arthroplasties de hanche, de genou et 
d'épaule sont en constante augmentation, et malgré les résultats satisfaisants des poses de 
première intention, les problèmes de révision sont toujours croissants. Actuellement environ 25 % 
d'arthroplastie de hanche sont des révisions. La survie à long terme de l'interface os - implant est 
fortement conditionnée par les conditions initiales du problème. La qualité de la cicatrisation 
post-opératoire de cette interface dépend du capital osseux de la zone, des propriétés physico-
chimiques de la surface de l'implant et du geste chirurgical. La stabilité mécanique initiale de 




 Les matériaux utilisés pour des applications cliniques sont divisés en quatre types en 
fonction de leurs structures chimiques : les métaux, les céramiques, les polymères et les 
composites. Mais les interactions biodynamiques avec l’environnement biologique permettent 
également de faire apparaître une classification supplémentaire des biomatériaux : les bioinertes, 
les biotolérants et les bioactifs. Un matériau est biotolérant s’il se développe du tissu fibreux au 
contact de l’implant. Un matériau bioinerte est un matériau n’ayant aucune action sur le tissu 
biologique (alumine, zirconium et carbone). Le terme de bioinerte a souvent été critiqué car tous 
les matériaux ont des actions sur les tissus, au minimum des actions de contact. Un matériau 
bioactif induit une activité biologique spécifique, c’est le cas des céramiques, des polymères, du 
titane et de ses alliages. De plus ces propriétés peuvent être modifiées par un traitement de 
surface. 
 
 Les prothèses cimentées sont généralement faites de polyéthylène (PE) et recouverte d’un 
ciment biologique méthylmétacrylate sur lequel l’os vient se fixer. Cependant, l’usure du PE et le 
risque de fracture à moyen terme avec descellement de l’implant font que ces prothèses sont 
progressivement délaissées au profit de prothèses non cimentées. Contrairement aux implants 
cimentés dont les surfaces sont polies pour éviter les phénomènes d’usure par frottement du 
ciment acrylique, la rugosité de surface des implants non cimentés est accrue pour augmenter les 
surfaces d'adhésion des cellules osseuses et améliorer l’ancrage primaire. 
 
 La partie métallique des prothèses est généralement en alliage de titane ou de chrome 
cobalt. Le titane est choisi dans le biomédical pour son excellente biocompatibilité qui, associée 
avec ses propriétés mécaniques, permet de répondre aux exigences d’un implant que ce soit du 
point de vue de la toxicité mais aussi des fonctions que devra assurer l’implant. La 
biocompatibilité du titane est assurée par une couche de passivation TiO2 qui le protège de la 
corrosion, de plus le titane est inerte chimiquement. L’alliage le plus couramment utilisé dans le 
biomédical est le TiAl6V4. In vitro, les ostéoblastes prolifèrent plus rapidement sur cet alliage 
que sur un alliage de chrome cobalt. De plus, les particules d’usure de l’alliage TiAl6V4 sont 
moins toxiques que celles d’un alliage de chrome cobalt. L’excellente biocompatibilité du titane 
peut être expliquée par la formation spontanée d’oxyde de titane TiO2 à la surface de l’implant. 
Cette couche d’oxyde de titane peut varier jusqu’à 200 nm. L’alliage TiAl6V4 peut être 
cependant sujet à la diffusion de vanadium, toxique pour l’homme [1]. 
 
 Les propriétés tribologiques de surface des prothèses sont essentiellement liées aux 
méthodes de fabrication et font l’objet d’attentions particulières. Les traitements de surface 
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peuvent être divisés en quatre catégories principales: les surfaces métalliques sans traitement 
(lisse), les surfaces métalliques rugueuses, les surfaces métalliques macroporeuses et les surfaces 
recouvertes d’hydroxyapatite de calcium (HAC). Cette dernière technique étant la plus utilisée. 
 
 Les surfaces rugueuses sont réalisées par différents procédés qui sont le sablage (grid-
blasting), le mordançage acide (acid-etching), le greffage chimique (chemical-grafting) et 
l’implantation ionique (ionic implantation). Les revêtements ayant une structure poreuse ont été 
développés pour favoriser la fixation du composant prothétique et donc la croissance du tissu 
osseux dans le réseau des pores. La microstructure est un paramètre important pour la croissance 
osseuse. La taille moyenne des pores doit être supérieure à 100 µm et on utilise généralement des 
pores compris entre 100 et 500 µm. Le procédé de revêtement par torche plasma est utilisé pour 
les surfaces recouvertes d’HAC. Ce traitement thermique consiste à projeter le matériau 
(céramique) se trouvant à l’état de poudre sur son substrat métallique (TiAl6V4) au travers d’un 
gaz plasma. L’HAC présente l’avantage d’être ostéoconducteur et ces céramiques poreuses sont 
biorésorbables. 
 
 Les surfaces peuvent également être traitées par des procédés supplémentaires. 
L'anodisation permet de protéger les alliages d’Aluminium (cas du TiAl6V4) par oxydation 
anodique. Elle octroie aux matériaux une meilleure résistance à l'usure, à la corrosion et à la 
chaleur. Le traitement de surface par plasma froid permet l’élimination des éventuelles pollutions 
chimiques et bactériologiques dues à l’action des rayons ultra-violets, de l’oxygène ou de la 
température. Dans tous les cas, les surfaces articulaires en présence doivent permettre une friction 
la plus faible possible, pour éviter les débris d’usure et le risque inflammatoire. Les surfaces les 
plus utilisées actuellement sont principalement les couples céramique-polyéthylène, et métal-
polyéthylène; d’autres surfaces de moindre friction sont aussi utilisées, notamment chez les 
patients jeunes, comme les couples céramique-céramique, et métal-métal [2].  
 
 Bien que les prothèses non cimentées soient de plus en plus utilisées, on note une disparité 
géographique sur le choix des prothèses orthopédiques. Ainsi, les prothèses les plus implantées 
sont  les prothèses cimentées en Scandinavie, les implants non cimentés avec revêtement HAP en 
Europe et en France, et les prothèses non cimentées présentant un effet de surface aux Etats-Unis. 
 
 Plusieurs modes opératoires existent pour la fixation primaire des prothèses. La pose 
press-fit consiste à mettre en place en force par impaction de l’implant de forme et de taille 
anatomique proche de l'articulation naturelle du patient. L’autre technique consiste laisser un 
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espace entre l’implant et l’os environnent afin de permettre la repousse osseuse. Une technique 
intermédiaire, l’exact-fit, consiste à ne pas laisser d’espace, mais sans exercer d'effort 
d'assemblage initial. 
 
 Le paradigme central de la mécano-biologie appliquée au système ostéoarticulaire est que 
les chargements mécaniques modulent l'architecture et les propriétés structurales des tissus 
biologiques. La question centrale est de déterminer comment ces tissus sont produits, maintenus 
et adaptés par des cellules en réponse active aux stimuli biophysiques de leur environnement. 
L'idée que la forme et fonction soient reliées n'est pas nouvelle [3], mais il apparaît aujourd'hui 
possible d'associer les nouvelles connaissances en biologie cellulaire et moléculaire, en 
biomathématique et plus généralement en modélisation pour mieux comprendre l'adaptation 
fonctionnelle des tissus.  
 
 Il parait pertinent d'appliquer cette approche à la cicatrisation périprothétique en prenant 
en compte les interactions entre le comportement mécanique, les facteurs biologiques des tissus et 
les propriétés physico-chimiques des implants. La prise en compte de la dimension spatio-





 La formulation de la cicatrisation du tissu périprothétique que nous avons développée 
dans ce travail de recherche s'appuie sur l'expérience acquise depuis environ une décade dans le 
cadre d'une collaboration internationale : Minneapolis Medical Research Foundation (J.E. 
Bechtold, PhD), Aarhus University Hospital (K. Søballe, MD, PhD), Laboratoire de 
Biomécanique de Toulouse (P. Swider, PhD). 
 
 L'implant expérimental a été initialement développé par l'équipe danoise (K. Søballe, [7]). 
Il s'agit d'un dispositif implanté sur modèle canin et permettant de développer des analyses de 
sensibilités expérimentales exhaustives pour se rapporcher des conditions de fonctionnement des 
arthroplasties chez l'homme. Cet implant, fixé dans l'articulation du genou, est un cylindre 
d'environ 6 mm constitué de PMMA, de titane avec éventuellement un revêtement surfacique 
bioactif, pouvant être stable ou instable. Les micromouvements de l’implant ont une amplitude 




 L’implant est positionné dans un osseux de type trabéculaire et un protocole particulier est 
utilisé lors de la pose, pour contrôler l'orientation dans le site hôte et les jeux entre la surface 
















 L'évaluation du processus de cicatrisation est réalisée post mortem par histomorphométrie 
sur quatre à six sections de 7mm d'épaisseur. Ceci permet d'établir la distribution spatiale des 
tissus néoformés. Sur une section un test de cisaillement de type push-out est réalisé pour évaluer 
la tenu mécanique de l'interface os-implant. Dans certains cas, l'activité cellulaire est quantifiée, à 
la surface de l'implant et dans des zones périphériques. 
 
 Les résultats des analyses histologiques ont permis d'évaluer la pertinence des mises en 
équations et des modèles numériques associés, permettant de prévoir la formation de matrice 
minéralisée. Cette base de travail a fait l'objet de publications qui ont constitués la fondation de 





 Le tissu osseux est un tissu conjonctif, ce qui signifie qu’il est constitué d’une matrice 
extracellulaire entretenue par des cellules distribuées. Ces cellules sont de deux types principaux : 
(a) 
(c) (d)
Figure 1 : (a) Radiographie de l’implant; (b) (0) os hôte, (1) 
insert, (2) ressort, (3) réglage, (4) guide, (5) implant, (6) 




les ostéoblastes et les ostéocytes formateurs de tissu osseux et les ostéoclastes à l'origine de la 
résorption du tissu détérioré. 
 
 La première fonction du tissu osseux est mécanique. Sa substance fondamentale assure 
rigidité et solidité, ce qui génère un rôle de charpente de l’organisme et de protection des 
organes : le cerveau grâce au crâne, la moelle épinière grâce aux vertèbres, le cœur et les 
poumons par l’intermédiaire de la cage thoracique. Ce tissu est également à la base de la mobilité 
des articulations qui permettent le mouvement des segments du squelette sous les actions 
musculaires. Les os longs comme l’humérus ou le fémur servent généralement de modèle pour 
décrire la structure des os. Un os long typique chez l’adulte est constitué d’une partie centrale 
cylindrique appelée diaphyse, et de deux extrémités élargies et arrondies appelées épiphyses, 
recouvertes de cartilage articulaire. Des régions coniques, appelées métaphyses, connectent la 
diaphyse à chaque épiphyse.  
 
 La deuxième fonction est métabolique. Le tissu osseux est constamment renouvelé ou 
remodelé en fonction de son environnement extérieur et en particulier des contraintes mécaniques 
qu’il subit. Sa matrice extracellulaire est en permanence détruite puis reconstruite, le tissu osseux 
ayant également la capacité de ce régénérer lors de lésions. Ceci est dû à la présence dans le tissu 
des cellules responsables du renouvellement mais également à la présence de sels minéraux 
comme le phosphore ou le magnésium permettant d’assurer l'équilibre phosphocalcique. 
 
 La troisième fonction du tissu osseux est hématopoïétique, c'est-à-dire qu’il permet la 
fabrication des éléments figurés du sang que sont les globules rouges (hématies), les globules 
blancs et les plaquettes (thrombocytes). Les os renferment la moelle hématopoïétique dans les 
espaces médullaires, celle-ci contenant les cellules souches à l’origine des ces éléments, mais 
également les cellules souches capables de se différencier en cellules de lignées osseuses. 
 
 Les os sont généralement classés en fonction de leur forme générale : os longs (tibia, 
fémur, humérus), os courts (os carpiens) et os plats (sternum, côtes). Au niveau macroscopique, 
on distingue l’os cortical ou compact de l’os trabéculaire ou spongieux. L’ensemble est entouré 
d’une enveloppe externe, le périoste, à l’exception du cartilage articulaire et des lieux d’insertion 
des tendons et des ligaments.  
 
 La classification en os cortical ou trabéculaire est principalement basée sur le degré de 
porosité. La porosité de l’os cortical varie de 5 à 30% [8] et sa masse volumique est d’environ 1,8 
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g/mm3 [9], ce qui lui confère une résistance et une rigidité élevées. Il constitue principalement la 
paroi compacte de la diaphyse des os longs. La porosité de l’os trabéculaire varie de 30 à 90%. 
Cette structure est présente au centre de la diaphyse et dans les régions métaphysaire et 
diaphysaire, ainsi que dans les os courts et plats. 
 
 Au niveau microscopique, il est généralement utilisé une classification histologique basée 
sur la disposition des fibres de collagène. Dans ce cadre, on distingue trois types de tissus osseux. 
Le premier type est l’os fibreux réticulé ou os immature. Les fibres de collagène y sont allongées 
et dispersées sans organisation particulière. On retrouve cet os chez le fœtus ou lors de la 
cicatrisation des fractures. Le second groupe est l’os fibreux fasciculé, les fibres de collagène 
s’entremêlant avec celles des ligaments et des tendons qui s’y attachent. On le retrouve par 
exemple dans l’alvéole dentaire. Le dernier groupe est l’os lamellaire ou os mature. Il est 
principalement composé par des ostéons (ou systèmes de Havers, Figure 2) composés de lamelles 
concentriques disposées autour du canal de Havers. Ces canaux Haversien contiennent des 
capillaires sanguins et des fibres nerveuses amyéliniques. Ils sont reliés entre eux, ainsi qu’avec la 
cavité médullaire et la surface de l’os par des canaux transversaux ou obliques, appelés les canaux 
de Volkmann. Entre les ostéons se trouvent des lamelles osseuses, vestiges d’ostéons anciens 
partiellement résorbés et constituant les systèmes interstitiels. Tous les systèmes lamellaires sont 
composés de deux types de lamelles différentes, alternant régulièrement des lamelles fibrillaires 
très riches en fibres de collagènes, et des lamelles cimentantes, très riches en cément et possédant 











 La matrice extracellulaire (MEC) est composée de la substance osseuse fondamentale, de 
fibres et de glycoprotéines. Les fibres sont principalement des fibres de collagène de type I (80 %) 
et XII. On ne trouve jamais de collagène de type II qui est rencontré uniquement dans le cartilage. 








 os compact 
Figure 2 : Système de Harvers
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exercées. La substance fondamentale est formée d’une partie organique et d’une partie minérale 
dont les proportions varient suivant la zone étudiée mais elles sont en général de 5 à 15 % pour la 
partie organique. Cette matrice est peu hydratée, le tissu osseux étant constitué à 50 % d’eau, ce 
qui en fait un des tissus les moins hydratés. Ceci est dû à la faible teneur en protéoglycanes 
présents en grande quantité dans le tissu cartilagineux et de façon très variable en fonction de 
l’âge et du degré de minéralisation. 
 
 La MEC organique représente 22 % de la masse osseuse et est essentiellement composée 
de collagène de type I sous forme de larges fibres agencées en lamelles, de glycosalinoglycanes 
(GAG), de protéoglycanes et de protéines non collagéniques spécifiques du tissu osseux. A 
l’exception de l’acide hyaluronique, tous les GAG sont liés de façon covalente à une protéine 
pour former les protéoglycanes. Ces molécules sont dotées d’un grand pouvoir osmotique, attirant 
et retenant l’eau pour former des gels qui permettent la diffusion rapide des nutriments, des 
métabolites et des hormones entre le sang et les cellules du tissu. Certains protéoglycanes peuvent 
être associés à la membrane plasmique où ils jouent le rôle de corécepteur dans l’initiation de la 
réponse cellulaire à certains facteurs influençant l’ostéogénèse. 
 
 Parmi les protéines de la MEC, on retrouve l’ostéopontine reliant l’hydroxyapatite aux 
cellules osseuses et susceptible de stopper le développement extensif des cristaux 
d’hydroxyapatite. Sont également présentes, l’ostéonectine intervenant dans la minéralisation par 
son affinité pour le collagène I et le calcium),  l’ostéocalcine qui est un marqueur des ostéoblastes 
matures intervenant dans la minéralisation, et les sialoprotéines osseuses intervenant dans la 
formation des cristaux d’hydroxyapatite. La thrombospontine permet l’adhésion des cellules 
osseuses, et on trouve également la fibronectine et des collagénases. Des protéines d’origine non 
osseuse sont présentes : les immunoglobulines, des facteurs de croissances et des cytokines qui 
assurent la communication entre les cellules. Ces différents agents ont un rôle essentiel dans la 
cicatrisation et le remodelage osseux. 
 
 La phase minérale de la MEC est constituée de cristaux d’hydroxyapatite (phosphate 
tricalcique) et de phosphate de calcium. Ces cristaux suivent les fibres de collagène et les ions 








 La maintenance de l’homéostasie du calcium et de l’intégrité structurelle du squelette est 
réalisée par les actions coordonnées de deux familles cellulaires majeures, les lignées 
ostéoblastiques et ostéocalciques. Ces cellules sont impliquées à la fois dans le développement 
des os et dans le renouvellement permanent de la matrice osseuse, celle-ci participant à la 




 Les ostéoclastes sont la lignée cellulaire responsable de la résorption du tissu osseux. 
L’ostéoclaste est une cellule multi-nucléée géante, pouvant atteindre 100 µm de diamètre et 
contenant entre quatre et vingt noyaux. Elle est généralement située au contact de la surface 
calcifiée de l’os et dans les lacunes qui résultent de sa propre activité de résorption. Il est possible 
de trouver jusqu’à quatre ou cinq ostéoclastes dans le même site de résorption, mais elles sont très 
souvent isolées ou par paire. La zone en contact avec l’os est caractérisée par la présence d’une 
bordure en brosse avec des zones d’attachements de chaque côté [10]. Les caractéristiques 
principales de cette cellule sont l’abondance des complexes de Golgi autour des noyaux, les 
mitochondries apportant l’énergie nécessaire, et le transport des vésicules contenant les enzymes 
lysosomales (Figure 3). La zone d’attachement est un cercle de protéines attachant la cellule à la 













 Les ostéoclastes dérivent des cellules hématopoïétiques de la lignée des phagocytes. Les 
précurseurs fusionnent à la surface de l’os pour former des ostéoclastes multi-nucléés. Les 
 Figure 3 : Mécanisme de résorption osréocalcique. L'ostéoclaste forme une zone 
d'attachement grâce aux intégrines reliées aux peptides RGD de la MEC, formant un 
compartiment entre la cellule et l'os. Ce compartiment est acidifié à un pH optimal. 
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fonctions des ostéoclastes sont régulées par les cytokines locales et par les hormones systémiques, 
la régulation endocrine de la résorption osseuse pouvant être induite par les ostéoblastes. Les 
ostéoclastes entrent en apoptose après un cycle de résorption caractérisé par la perte de la bordure 
en brosse et de la condensation de la chromatine du noyau. 
 
 L’attachement des ostéoclastes à la surface du tissu osseux est essentiel pour permettre 
une bonne résorption. Ce processus est réalisé par les récepteurs d’intégrines se fixant aux 
séquences RGD des protéines matricielles [11]. Dans la plupart des cellules, l’attachement se 
produit par les points d’adhésion focaux où des fibres attachent la cellule au substrat. Pour les 
ostéoclastes, l’attachement est généralement réalisé par des podosomes, des regroupements de 
petites structures semblables aux points d’adhésion focaux. Les podosomes sont des structures 
plus dynamiques que les points d’adhésion focaux et se produisent dans les cellules fortement 
motiles. C’est la création et la destruction continues des podosomes qui permettent aux 
ostéoclastes des mouvements sur la surface du tissu osseux pendant sa résorption. 
 
 Les enzymes lysosomales sont activement synthétisées par les ostéoclastes et on les 
retrouve dans le réticulum endoplasmique, l’appareil de Golgi, et dans un grand nombre de 
vésicules de transport. Ces enzymes sont sécrétées par la bordure en brosse dans le compartiment 
extracellulaire de résorption, et atteigne une concentration suffisamment élevée car la zone est 
isolée. Les ostéoblastes sécrètent également de nombreuses metalloprotéinases matricielles 
détruisant les protéines de la MEC comme la collagénase et la gélatinase B. Les ostéoclastes 
résorbent le tissu osseux par acidification et dissolution des cristaux d’hydroxyapatite, et par 
protéolyse de la matrice osseuse comprise dans la zone d’attachement. L’acidification se fait au 
niveau de la bordure en brosse, grâce aux ions hydrogènes produits par les anhydrases 
carboniques dans la cellule puis relâchés via des pompes à protons. La première étape dans le 
processus de résorption est la mobilisation des cristaux d’hydroxyapatite par digestion de leurs 
liaisons collagéniques, puis le pH acide dissout ces cristaux, exposant ainsi la matrice osseuse. 
Les résidus des fibres de collagène sont alors digérés à pH normal par les collagénases. Les 





 Les ostéoblastes constituent la lignée de cellules osseuses responsables de la production 
de matrice osseuse. Les ostéoblastes n’apparaissent et ne fonctionnent jamais de manière 
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individuelle mais forment toujours des regroupements au niveau de la surface de l’os, d’environ 
cent à quatre cents cellules. Les ostéoblastes sont caractérisés morphologiquement par un noyau 
rond à la base de la cellule et relativement loin de la surface de l’os. Les ostéoblastes matures sont 
toujours situés sur la bordure de la couche de matrice osseuse qu’ils produisent. Derrière les 
ostéoblastes matures on trouve généralement une ou deux couches de cellules, les cellules 
mésenchymateuses et des ostéoblastes non-matures. Au niveau structurel, un ostéoblaste est 
caractérisé par la présence d’un réticulum endoplasmique très développé et d’un grand complexe 
de Golgi circulaire. Ces éléments sont impliqués dans l’activité principale des ostéoblastes, la 
production de protéines collagéniques et non-collagéniques de la matrice osseuse. Le collagène de 
type I est la principale protéine produite par les ostéoblastes, il constitue globalement 20% du 
total des protéines produites. La principale protéine non-collagénique produite est l’ostéocalcine. 
Les ostéoblastes synthétisent également un grand nombre de facteurs de croissance, incluant les 
IGF, PDGF, bFGF, BMP, cytokines et les TGF-β. 
 
 Les ostéoblastes n’opèrent jamais de manière isolée et des « gap junctions » ou liaisons de 
communications et d’échanges entre les cellules, sont souvent présentes entre les ostéoblastes 
agissant ensemble sur la surface du tissu osseux. Les ostéoblastes matures communiquent 
également avec les réseaux d’ostéocytes présents dans la matrice osseuse au moyen de leur 
cytoplasme qui s’étend loin dans la matrice ostéoïde. La membrane plasmatique des ostéoblastes 
est riche en phosphatase alcaline et possèdent des récepteurs pour un grand nombre de 
modulateurs, comme les hormones ou les facteurs de croissance. En conclusion, la principale 
fonction des ostéoblastes est la formation d’os qui se déroule en trois étapes: la production, la 










 Les ostéoblastes ont pour origine les cellules souches mésenchymateuses pluripotentes, 
qui proviennent soit de l’endoste, soit du périoste (Figure 4). Ces précurseurs, à partir de certaines 
stimulations, entrent en prolifération ou en différenciation vers des ostéoblastes non-mature ou 




préostéoblastes, pouvant ensuite se différencier en ostéoblastes matures. L’ostéoblaste non mature 
est situé sur la surface de l’os et généralement dans une couche derrière les ostéoblastes matures. 
Ce sont des cellules elliptiques, avec un noyau allongé, et capables de proliférer.  Les ostéoblastes 
non matures n’ont pas encore la capacité complète de synthèse des protéines qu’ont les 
ostéoblastes matures, et ne possèdent pas encore un réticulum endoplasmique et un appareil de 
Golgi très développé. 
 
 Le développement des cellules de la lignée ostéoblastique est un processus graduel. Au 
premier stade de développement, l’ostéoblaste prolifère de façon importante. Puis, quand 
l’ostéoblaste commence à déposer de la matrice ostéoïde, il synthétise du collagène I, de la 
fibronectine et des facteurs de croissance. Quand la cellule arrive à maturité, elle continue à 
produire du collagène I et commence à synthétiser d’autres protéines de la matrice. La production 
de collagène diminue alors et la production d’ostéocalcine et d’ostéopontine débute. Vers la fin de 
la période de sécrétion de la matrice, environ 15 % des ostéoblastes matures sont encapsulés dans 
la nouvelle matrice et se différencient en ostéocytes. D’autres cellules restent à la surface du tissu 
osseux et de différencient en cellules bordantes. Le signal déclenchant cette différenciation 
majeure n’est cependant pas encore compris. Lors de la cicatrisation osseuse périprothétique, on 
retrouve au sein d’une même population d’ostéoblastes tous les phénotypes de la lignée des 
ostéoblastes, et particulièrement les ostéoblastes non-matures et les ostéoblastes matures. 
 
 Bien que l’activité métabolique des ostéocytes soit très diminuée, ses cellules sont 
toujours capables de produire des protéines matricielles.  Pendant la formation de la matrice 
osseuse, et avant sa calcification, les ostéocytes forment des réseaux entre eux en créant des 
canaliculi, permettant le passage du fluide extracellulaire qui est leur seule source de nutriments. 
La morphologie des ostéocytes varie en fonction de leur âge et de leur activité fonctionnelle. Les 
jeunes ostéocytes ont des caractéristiques proches des ostéoblastes, bien que plus petits et ayant 
des organelles moins développées. Les ostéocytes plus âgées, situés en profondeur dans l’os 
calcifié, sont encore plus petits et ne sont capables de produire que des quantités très limitées de 
protéines matricielles. La fonction exacte des ostéocytes reste cependant obscure. Grâce au réseau 
de lacunes et de canaliculi, il est possible que ces cellules puissent répondre aux contraintes 
traduites par le flux de fluide extracellulaire en recrutant des ostéoclastes, influençant ainsi le 
remodelage osseux [12]. Les ostéocytes finissent généralement phagocytées et digérés avec les 






 L’adhésion cellulaire est impliquée dans de nombreux phénomènes biologiques comme 
l’embryogénèse, la maintenance de la structure des tissus, la réponse immunitaire, la cicatrisation 
osseuse ou encore l’intégration des biomatériaux. Les caractéristiques de surface des matériaux, 
comme leur topologie, leur composition chimique, et leur énergie de surface, jouent un rôle 
essentiel dans le processus d’adhésion des ostéoblastes à leur substrat [14]. L’adhésion est en fait 
la première étape pour que la cellule puisse proliférer ou ce différencier au contact de la surface 
de l’os ou de l’implant. Il est essentiel pour l’efficacité d’un implant orthopédique d’établir une 
interface mécanique solide en fusionnant la surface de l’implant avec le tissu osseux sans qu’il 
n’y ait interposition de tissu fibreux. 
 
 La notion d’adhésion cellulaire couvre en fait plusieurs phénomènes. La phase 
d’attachement intervient rapidement et implique des événements à court terme comme les liaisons 
physicochimiques entre la cellule et le matériau grâce aux forces ioniques ou aux forces de van 
der Walls. La phase d’adhésion agit à plus long terme et implique de nombreuses molécules 
biologiques : les protéines présentes dans la matrice extracellulaire, les protéines membranaires, 
et les protéines du cytosquelette. Ces protéines interagissent pour induire un signal de 
transduction entraînant l’action des facteurs de transcription et par conséquent la régulation de 
l’expression des gènes. 
 
 Les protéines de la matrice extracellulaire, comme le collagène de type I, l’ostéocalcine, 
les protéoglycanes ou les facteurs de croissances, sont synthétisées par les ostéoblastes et sont 












Figure 5 : Protéines cellulaires impliquées dans l'adhésion des 
ostéoblastes sur un substrat
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 Certaines de ces protéines ont des propriétés chimiotactiques ou d’adhésion, grâce 
notamment à la présence d’une séquence Arg-Gly-Asp (RGD) spécifique à la fixation des 
protéines membranaires comme les intégrines [15]. In vivo, les ostéoblastes adhèrent de 
préférence à la fibronectine plutôt qu’aux collagènes I et IV, la vitronectine ou la laminine [16]. 
In vitro, les ostéoblastes adhèrent facilement aux peptides artificielles comme les GRGDS (Gly-
Arg-Gly-Asp-Ser) ou les RGDS (Arg-Gly-Asp-Ser) [17]. Ces expérimentations in vitro ont 
permis de mettre en évidence l’importance des peptides contenant des séquences RGD dans les 
phénomènes d’adhésion. Pour cette raison certaines recherches sur les biomatériaux s’orientent 
vers l’adsorption préliminaire de tels peptides comme traitement de surface. 
 
 Les protéines du cytosquelette sont directement impliquées dans la transduction du signal. 
Les sites d’adhésion situés entre les cellules et la surface du substrat sont appelés points 
d’adhésion focaux. Ces points d’adhésion sont des jonctions fermées où la distance entre la 
cellule et la surface varie de 10 à 15 nm. Les faces externes des points d’adhésions focaux 
présentent des récepteurs spécifiques comme les intégrines. Sur la face interne, des protéines 
comme la taline, la paxiline, la vinculine ou la tensine permettent la médiation des interactions 
entre les filaments d’actine et les intégrines. Ces protéines du cytosquelette permettent alors la 
transduction du signal. L’architecture du cytosquelette d’actine est essentielle dans la 
maintenance de la forme structurelle de la cellule et pour son adhésion. 
 
 Les molécules d’adhésion sont caractérisées par leur capacité à interagir avec un ligand 
spécifique. Ces ligands se trouvent sur les membranes des cellules proches ou sont également des 
protéines de la matrice extracellulaire. Les molécules d’adhésion appartiennent à quatre familles 
principales qui sont les sélectines, la superfamille des immunoglobulines, les cadhérines et les 
intégrines [14]. La famille des cadhérines est impliquée dans les phénomènes d’adhésion entre les 
cellules, et celle des intégrines est responsable de l’adhésion entre la cellule et un substrat. La 
famille des intégrines est composée de 22 hétérodimères de deux types différents. Il existe 16 
sous-unités α et 8 sous-unités β. Cette diversité de structure est associée au grand nombre de 
possibilités de couples cellule-substrat. Chaque sous-unité est composée d’un grand domaine 
extracellulaire, d’un domaine transmembranaire et domaine cytoplasmique plus petit. L’intégrine 
traversant la membrane cellulaire agit comme une interface entre les compartiments intérieur et 
extérieur de la cellule et peut ainsi traduire la liaison extérieure par une information induisant 




 La migration cellulaire nécessite une interaction dynamique entre la cellule, son 
cytosquelette et le substrat. Dans un premier temps, l’ostéoblaste développe une expansion à ces 
extrémités pour former des lamellipodes. Dans un second temps, la cellule utilise ses interactions 
d’adhésion pour générer une énergie de traction requise pour son déplacement. La dernière étape 
du cycle de migration est la perte d’adhésion à l’arrière de la cellule, suivi par son détachement et 
la rétraction des lamellipodes. Les intégrines sont hautement impliquées dans le processus 
migratoire [18]. Certaines molécules antiadhésives de la matrice extracellulaire comme la 





 Les facteurs de modulation du phénotype cellulaire sont un point clé de tout processus 
biologique. Ils conditionnent la communication intercellulaire et les réponses à l'environnement 
immédiat. Le tissu osseux est une source importante de ces facteurs de régulation. Ils sont 
présents pour coordonner les événements entre la formation et la résorption d’os pendant la phase 
de remodelage ou de cicatrisation. Les facteurs de croissance sont synthétisés par les cellules de la 
lignée ostéoblastique et par conséquent, jouent un rôle endogène et exogène. 
 
 Les principaux facteurs de croissance identifiés dans la matrice osseuse sont le Fibroblast 
Growth Factor (FGF), les Insulin-like Growth Factors (IGF-I et II), le Transforming Growth 
Factor, (TGF) et une famille de protéines, appelée Bone Morphogenetic Proteins (BMP), qui ont 
des propriétés ostéoinductives in vivo. Les événements cellulaires impliqués dans la formation 
d’os sont la chimiotaxie et la prolifération des ostéoblastes précurseurs, la différentions en 
ostéoblastes matures avec synthèse des protéines de la MEC, et la minéralisation de cette matrice. 
Finalement, soit les ostéoblastes entrent en apoptose, soit elles se différentient en ostéocytes ou en 
cellules bordantes. 
 
 Le développement osseux est régulé par une grande variété d’hormones et de facteurs de 
croissance, parmi lesquels la superfamille des Transforming Growth Factor-β (TGF-β) est 
particulièrement présente. Le TGF-β est également le mieux caractérisé et reçoit une attention 
particulière en raison de son rôle majeur dans le développement et la maintenance, affectant à la 
fois les métabolismes du cartilage et de l’os. Bien que ce facteur influe également sur de 
nombreux processus comme l’embryogénèse, l’angiogénèse, l’inflammation et la cicatrisation, 
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son action mitogénique sur les ostéoblastes [20], couplé à sa capacité à stimuler la synthèse de 
MEC précise son rôle majeur dans la régulation physiologique de la formation de tissu osseux. 
Dans la superfamille des TGF-β, trois principaux facteurs peuvent être retenus : les TGF-β1, β2 et 
β3 [21]. L’activation du TGF-β entraîne son interaction avec les récepteurs de surface, induisant 
de multiples réponses cellulaires, comme des changements de prolifération ou de différenciation, 
et d’expressions de gènes. Le TGF-β et ses récepteurs sont particulièrement exprimés sur les sites 
de formation de tissu osseux intramembranaire, ainsi que sur le périoste et l’endoste des os à 
formation endochondrale, ce qui suggère fortement un rôle autocrine du TGF-β dans les 
ostéoblastes [22]. 
 
 Le TGF-β1 a la capacité de stimuler l’activité de ses propres promoteurs grâce aux sites 
AP-1 (séquence ADN de fixation des protéines AP-1), ce qui conduit au concept d’autorégulation 
et fournit les mécanismes de base pour prolonger la sécrétion, mais également l’action autocrine 
suivant le stimulus initial [23]. Le mode d’action paracrine est également observé et a été mis en 
évidence dans des expériences inactivant la voie de signalisation TGF-β de certaines cellules [24]. 
Alors que les modes d’action autocrine et paracrine sont nécessaires dans des processus comme 
l’organogénèse, la morphogénèse et la réparation de tissu osseux, il est également observé que 
l’action du TGF-β n’est pas limitée à l’environnement local des cellules qui le produisent. La 
circulation endocrine de TGF-β contribue de manière prédominante dans l’apparition de nouvelles 
pathologies et de maladies auto-immunes, et ce facteur peut servir de marqueur pronostique dans 
de nombreuses maladies. La présence d’un niveau physiologique élevé de TGF-β1 (5 ng/ml) dans 
le plasma de sujets sains suggère que le transport endocrine de TGF-β1 doit jouer un rôle 
physiologique important [25]. Bien que la source tissulaire de TGF-β1 dans le plasma soit 
inconnue, ce mode de transport est unique à l’isoforme de type 1. Le dérèglement du transport 
endocrine du TGF-β1 peut prédisposer ou être indicatif de certaines pathologies, comme la 
sténose de certains vaisseaux sanguins ou plus particulièrement l’ostéoporose. 
 
 En plus de son rôle sur la différenciation des chondrocytes et la formation de cartilage, le 
TGF-β régule également les fonctions des ostéoblastes. Bien que le TGF-β1 et le TGF-β2 soient à 
la fois déposés par les ostéoblastes dans la matrice osseuse, le TGF-β1 est approximativement huit 
fois plus abondant que le TGF-β2. Une fois relâché dans la MEC, le TGF - β1 a la capacité de 
réguler les fonctions des ostéoblastes. Un nombre important d’études montre que les effets du 
TGF-β dépendent grandement des conditions de culture et du stade de différenciation des cellules, 
mais il existe peu d’informations sur la régulation de l’expression du TGF-β in vivo. La présence 
de TGF-β1 dans la matrice osseuse suggère un niveau d’expression élevé par les ostéoblastes, 
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bien que les ostéoclastes puissent également contribuer à cette déposition. La régulation du TGF-
β1 dans les cultures cellulaires semble également être directement liée eu type de surface utilisé 
[26]. De manière similaire, l'action mitogène sur les fibroblastes et les cellules mésenchymateuses 
non-différenciées, stimule la prolifération des ostéoblastes. Le TGF-β agit également comme 
chimioattractant pour les ostéoblastes, et permet de recruter ces cellules directement sur les sites 
d’activation [27]. Les actions conjuguées de la prolifération et du chimiotactisme peuvent 
expliquer le nombre élevé d’ostéoblastes sur les sites de réparation du tissu osseux. Le TGF-β 
semble inhiber la minéralisation de la matrice qu’il produit, mais stimule l’expression de 
collagène I, d’ostéopontine, et d’ostéonectine, qui sont les principales protéines composant la 
MEC [28]. De manière générale, les études du TGF-β in vitro suggèrent que ce facteur augmente 
la quantité d’ostéoprogéniteur. Malgré ceci, certains résultats contradictoires de la littérature 
peuvent être partiellement expliqués compte tenu du fait que le TGF-β stimule la prolifération et 
la différenciation des premiers stades des ostéoblastes, augmente la formation de matrice osseuse, 
mais en dernier lieu, inhibe les stades avancés de la différenciation. 
 
 Dans le cas de la cicatrisation périprothétique, on observe le rôle endogène local du TGF-
β sur le site du traumatisme, avec une augmentation significative de son expression et de son 
activation. La synthèse de TGF-β par les plaquettes fournit une source supplémentaire [29]. 
L’inflammation a donc un rôle prépondérant dans la cicatrisation périprothétique puisqu’elle 
permet l’utilisation endogène et exogène du TGF-β [30]. On observe par exemple des os de faible 





 Les intégrines régulent l’expression des gènes par un signal de transduction provoqué par 
l’adhésion entre l’ostéoblaste et la surface du substrat. Il existe de nombreuses voies de 
signalisation activées par l’adhésion cellulaire. Une voie assez clairement identifiée concerne 
contact direct des intégrines avec le cytosquelette d’actine via l’α-actinine, la taline, et les 
caténines. Le regroupement provoque le recrutement de la tensine et de la kinase d’adhésion 
focale (FAK), leur phosphorylation et donc le recrutement de la taline, de l’α-actinine et de la 
vinculine [31]. La taline, l’α-actinine et la vinculine relient les filaments d’actine de la membrane 
plasmique. La réorganisation de ces filaments induit une modification de la forme de la cellule 
qui produit des expansions. Le signal relayé par la forme de la cellule peut alors âtre assimilé par 
la matrice du noyau qui est directement reliée au cytosquelette. L’expression des gènes est alors 
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modifiée, ce qui permet aux ostéoblastes de modifier leur comportement, comme la prolifération 
ou la synthèse de facteurs de croissance. 
 
 Les interactions entre l’ostéoblaste et le matériau dépendent de sa surface qui globalement 
peut être caractérisée par sa topographie, sa composition chimique et son énergie de surface. Ces 
propriétés conditionnent d'une part l'adsorption molécules biologiques en surface [32] et d'autre 
part le comportement cellulaire local. Le processus d’adhésion est réalisé par l’intermédiaire des 
protéines décrites précédemment, mais la qualité de cette adhésion, conditionne la capacité des 
ostéoblastes à proliférer et/ou à se différencier. 
 
 La technique de préparation de la surface du matériau a beaucoup d’influence sur le 
processus d’adhésion. Le procédé de stérilisation par exemple a été très étudié sur le titane pur 
(cpTi), car il modifie la composition chimique de surface de l’implant [33]. Certaines préparations 
cliniques de la surface modifient même complètement cette composition chimique. L’oxyde de 
surface formé sur les implants en titane est principalement du TiO2, et semble jouer un rôle 
favorable dans la tolérance du titane par l’organisme [34]. La comparaison du comportement de 
différents types cellulaires montre qu’ils réagissent différemment suivant la topologie de la 
surface et en particulier sa rugosité [35]. Les caractéristiques hydrophile et hydrophobe du 
matériau ont également une grande importance dans l’adhésion cellulaire, celle-ci étant 
généralement meilleure sur des surfaces hydrophobes.  
 
 A chaque étape du processus d’adhésion, le matériau est conditionné par la composition 
du fluide biologique à son contact [32]. Le pH, la composition ionique, la température, et les 
groupes de protéines fonctionnelles sont des facteurs déterminants dans l’adsorption des 
protéines. L’énergie de surface peut influencer cette adsorption et l’arrangement des protéines sur 
le substrat. L’adsorption des protéines est différente pour des substrats en polymères chargés 
positivement ou négativement [36]. Une relation directe semble exister entre la rugosité et 
l’énergie de surface d’une surface. L’adhésion des ostéoblastes doit également être considérée 
avec l’expression des nombreuses protéines d’adhésion. La distribution et le nombre de points 
d’adhésion focaux dépendent non seulement de la topologie de la surface du substrat, mais 
également des propriétés physico-chimique de l’ensemble cellule, substrat et environnement 
cellulaire. 
 
 Le rôle des chargements mécaniques dans le remodelage osseux est observé et dans 
certains cas prévisible, le processus de la cicatrisation périprothétique demeure un problème 
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scientifique largement ouvert. In vitro, les cellules ostéoblastiques répondent aux stimuli 
mécaniques par la modification de leur comportement, ceci incluant leur prolifération, 
l’expression de leur phénotype, leur adhésion ou la production de certains facteurs [37]. Un des 
mécanismes possible par lequel les changements dans l’environnement mécanique sont transmis à 
la cellule est le flux de fluide s'écoulant au travers de la structure osseuse poreuse. Il apparaît que 
les porosités des lacunes et des canaliculi sont les principales porosités associées aux flux 
provoqué par les chargements mécaniques. Les ostéocytes peuvent répondre à des contraintes de 
cisaillement de faible intensité appliquées sur leur membrane [38]. Il a également été montré que 
la réponse pouvait être traduite par une augmentation de la production d’oxyde nitrique, qui est un 
inhibiteur de la résorption osseuse par les ostéoclastes [39]. Mais ce phénomène n'est observable 
que dans le cas du remodelage osseux. 
 
 Le principal système de détection des stimulations mécaniques dans la cellule est 
l’ensemble complexe des liaisons intégrines-substrat et du cytosquelette lié au système kinase. La 
réponse des ostéoblastes aux déformations mécaniques s’effectue pendant les quelques 
millisecondes après le stimulus, impliquant rapidement les canaux ioniques. Après quelques 
minutes, le signalement par les kinases, puis la transduction du signal sont initiés. Ce phénomène 






 L’expression par les ostéoblastes de protéines spécifiques est modifiée par les 
déformations mécaniques. La synthèse d’ostéopontine est généralement augmentée [41], 
l’ostéocalcine produite est influencée de manière variable [42], ainsi que l’expression de 
collagène. La structure du cytosquelette est modifiée par les stimulations mécaniques. 
L’expression de l’actine est ainsi modifiée, et l’organisation et la taille des filaments changent 
[43]. Les microtubules semblent également jouer un rôle dans la transduction des forces 
mécaniques. Les synthèses de prostaglandine E2 et de prostacycline sont systématiquement 
augmentées par les déformations mécaniques [44]. L’expression des sous-unités α et β des 
intégrines est également modifiée, ce qui a pour conséquence de modifier le nombre de points 





 Un nombre significatif de dispositifs ont été développés pour étudier in vitro les effets des 
chargements mécaniques sur les cellules ostéoblastiques. Ces techniques se sont efforcées de 
reproduire au mieux les conditions aux limites in vivo. Il est possible de distinguer parmi ces 
modèles expérimentaux, trois sollicitations principales : cisaillement du milieu cellulaire 
provoqué par un flux de fluide, compression hydrostatique de la culture cellulaire, et les 
étirements (stretching) du substrat de culture [45]. 
 
 L'hypothèse du rôle prépondérant des contraintes de cisaillement dans l'adaptation de la 
structure osseuse a sous-tendu le développement relativement important des dispositifs 
expérimentaux de cisaillement par flux. A ce jour les deux types d’appareil parmi les plus utilisés 
sont les viscosimètres cône-plateau (cone-plate), et les appareils de flux en boucle (flow-loop). Le 
viscosimètre cone-plate génère un flux laminaire continu en agitant le milieu cellulaire d’une 
boîte de culture [46]. Les dispositifs de type flow-loop sont actionnés par une pompe produisant 
un flux homogène continu ou pulsé dans une chambre de culture parallèle [47]. Ce dernier 
système est souvent utilisé pour étudier la synthèse de facteurs et de cytokines, ainsi que pour 
étudier les réponses rapides du cytosquelette. 
 
 Les dispositifs à compression hydrostatique ont été développés à partir de l'hypothèse que 
les éléments du cytosquelette et la création de points d’adhésion focaux étaient essentiels de dans 
la transduction du signal consécutif à une perturbation mécanique. Ce type de dispositif permet de 
générer des sollicitations de compression en régime permanent ou transitoire sur les cultures 
cellulaires [48]. Comme pour les dispositifs à flux, les dispositifs de type compression sont 
actuellement essentiellement utilisés pour étudier les processus de différenciation cellulaire. 
 
 Les dispositifs d’étirement du substrat de culture cellulaire permettent d'étudier le 
comportement cellulaire suite à des perturbations mécanique de l'environnement support. 
Plusieurs types de sollicitations mécaniques ont été expérimentalement simulés. Les déformations 
uniaxiales du substrat [49-51] sont reproductibles et les champs relativement homogènes. Des 
étirements bi axiaux ont fait l'objet de dispositifs spécifiques (dispositif Flexercell®) [52]. Le 
substrat consituté d'un disque silastique et collagène type I est sollicité de manière continue ou 
pulsée. Un flux peut également être superposé. Ce dispositif très performant présente 
l'inconvénient de générer des champs de déformations non homogènes dans le milieu de culture, 




 Majoritairement utilisé comme modèles in vitro des déformations des cellules durant le 
remodelage osseux, certains de ces dispositifs peuvent néanmoins être utilisés pour l’étude du 
comportement des ostéoblastes lors de la cicatrisation périprothétique. C’est principalement le cas 
pour les dispositifs d’étirement du substrat. En effet, lors de la cicatrisation périprothétique les 
cellules ne sont pas particulièrement soumises à des flux, comme le sont les ostéocytes enfermés 
dans réseaux de canaliculi et de lacunes, mais subissent principalement les déformations de leur 
substrat encore très élastique et en pleine croissance, beaucoup plus sensibles aux contraintes que 
de l’os mature. Dans certains cas, il a été observé une proportionnalité entre la réponse des 
cellules et l’amplitude de la sollicitation [54] et dans d’autres cas, il a été suggéré que les 
ostéoblastes répondaient plutôt à partir d’un seuil. Il a également été observé que les ostéoblastes 
pouvaient présenter une accoutumance aux sollicitations et que leurs réponses pouvaient être 
modifiées par l'historique de la sollicitation mécanique [42]. 
 
 La disparité des observations expérimentales in vitro montre la sensibilité des 
phénomènes aux types de sollicitations et dispositifs associés : déformations continues ou 
intermittentes, compression, flux ou d’étirement du substrat. Les dispositifs d'étirements de 
substrats semblent toutefois se rapprocher des conditions aux limites in vivo de la cicatrisation 
périprothétique. Dans ce cas on a observé que la prolifération cellulaire était favorisée pour des 
déformations du substrat inférieur à 1 % imposées à une fréquence de 1 Hz [55-57]. Des 
corrélations ont été établies entre l'augmentation du niveau des déformations et une augmentation 
de la synthèse d’ostéoïde [56; 58; 59] et de TGF-β1 [57; 60; 61]. Il faut noter toutefois que la 
majorité des études a montré que des déformations de trop grandes amplitudes ou de fréquence 







 La formation de tissu osseux se décompose en trois processus coordonnés : la production, 
la maturation, et la minéralisation de la matrice ostéoïde [63]. Dans l’os adulte normal, ces étapes 
se déroulent à la même vitesse afin que l'équilibre entre la production de matrice et la 
minéralisation soit maintenu. Dans un premier temps, les ostéoblastes déposent rapidement du 
collagène, sans minéralisation, produisant une fine couche de tissu ostéoïde. Cette étape est suivie 
par une augmentation de la vitesse de minéralisation pour rejoindre la vitesse de synthèse du 
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collagène. En dernier lieu, la vitesse de synthèse de collagène diminue et la minéralisation 
continue jusqu’à ce que la couche de tissu ostéoïde soit complètement minéralisée. Ce temps de 
repos, que l’on appelle également période de maturation de l’ostéoïde, semble nécessaire pour que 
le tissu ostéoïde supporte la minéralisation. La compréhension de ce délai est un problème ouvert, 
mais ce temps pourrait permettre l'accroissement des liaisons collagéniques ou la suppression 
d'inhibiteurs de minéralisation ce qui permettrait l'activation du processus de minéralisation [64]. 
 Pour initier la minéralisation, des concentrations locales suffisantes en ions Ca2+ et PO43- 
doivent être atteintes afin d’induire leurs précipitations en calcium de phosphate amorphe, 
conduisant à la formation de cristaux d’hydroxyapatite. Ceci est réalisé par les vésicules 
membranaires de la matrice, originaires du cytoplasme des ostéoblastes et déposées dans la 
matrice lors de sa formation [65]. Ces vésicules sont les premières structures où l’on observe des 
cristaux d’hydroxyapatite. Ces cristaux présents dans l’environnement de la matrice, croissent en 
groupes, puis fusionnent pour calcifier la matrice. Une vague de minéralisation se propage dans 
l’ostéoïde nouvellement formé. Dans l’os lamellaire mature, les vésicules ne sont plus présentes et 











 Le processus de cicatrisation osseuse se déroule habituellement en trois étapes successives 
(Figure 6). La première étape est la phase inflammatoire, qui est une réponse de défense 
immunitaire à une agression. Un hématome se forme au niveau du site de lésion du tissu osseux 
dès les premières heures et jusqu’à trois semaines après le traumatisme. Les leucocytes, les 
fibroblastes et les ostéoblastes infiltrent alors le site sous l’influence de différents éléments 
comme les prostaglandines. Ceci aboutit à la constitution d’un tissu de granulation, au 
développement d’un tissu vascularisé et à la migration des cellules mésenchymateuses. La 
vasodilatation locale augmente localement la circulation sanguine pour d'une part évacuer les 
cellules mortes et les toxines, et d'autre part apporter et activer les éléments nécessaires à la 
Figure 6 : Les phases de la cicatrisation tissulaire 
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cicatrisation : facteurs de croissance, nutriments et l’oxygène. Cette phase permet un nettoyage du 
foyer du traumatisme. 
 
 La seconde étape est la phase de réparation. Au cours des deux premiers jours après le 
traumatisme, les ostéoblastes prolifèrent à partir du périoste puis colonisent le foyer du 
traumatisme. Après deux jours, l’hématome est à son tour colonisé et les ostéoblastes vont 
permettre la formation d’os. Environ trois semaines après le traumatisme et jusqu’à trois mois, un 
cal osseux va se former à partir de la substance ostéoïde. 
 
 La dernière étape de la cicatrisation osseuse est la phase de remodelage osseux, qui débute 
environ trois semaines après le traumatisme. A ce stade, apparaît une transformation de l’os 
immature en os lamellaire. Il est observé que la durée et l’intensité des phénomènes associés à 
cette phase dépendent des contraintes mécaniques appliquées. Le tissu osseux nécessite une 
« fenêtre » d'amplitude et de fréquences de sollicitations mécaniques pour cicatriser mais la 
maîtrise des seuils demeure un problème ouvert.  
 
 Il existe deux principaux type de cicatrisation osseuse : la cicatrisation endochondrale et la 
cicatrisation intramembranaire. La principale différence entre ces deux formations osseuses est la 




 La cicatrisation des fractures est une formation endochondrale du tissu osseux.  Les 
cellules mésenchymateuses entrent en prolifération et se différentient en préchondroblastes puis 
en chondroblastes. Ces cellules sécrètent la matrice cartilagineuse. Comme les ostéoblastes, les 
chondroblastes deviennent progressivement intégrés dans leur propre matrice, et sont alors 
appelés chondrocytes. Mais à la différence des ostéoblastes, les chondrocytes sont toujours 
capables de proliférer quelque temps du fait de la consistance en gel du cartilage. A la périphérie 
du cartilage, les cellules mésenchymateuses continuent donc de proliférer et de se différencier. 
 
 A partir du centre du modèle cartilagineux, devenu le site de cicatrisation primaire, les 
chondrocytes se différencient et deviennent hypertrophiques. Pendant cette phase, les cellules 
hypertrophiques déposent une matrice dans laquelle la calcification du cartilage est amorcée par 
les vésicules de matrice. Une fois la matrice calcifiée, celle-ci est partiellement résorbée par les 
ostéoclastes. Après résorption, les ostéoblastes se différencient dans cette région pour former une 
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couche de tissu fibreux au-dessus du cartilage restant. Cet os va ensuite être remodelé en os 
lamellaire. 
 
 Suite à la calcification du tissu osseux fibreux, les vaisseaux sanguins, précédés par les 
ostéoclastes entrant dans le site de calcification primaire, pénètrent dans l’os et le cartilage. Ils 
forment des vaisseaux supplémentaires permettant la pénétration de la moelle osseuse et 
l’invasion des ostéoclastes qui vont résorber le cartilage calcifié. Il faut noter que l'ensemble de 
ces événements est sous la dépendance des facteurs de croissance impliqués dans la formation 
d’os. La réparation d’une fracture est favorisée par l’immobilisation relative des fragments osseux 
pour éviter des niveaux de sollicitations mécaniques trop élevés, et dure généralement six à douze 




 La cicatrisation périprothétique est une cicatrisation apparentée à une formation 
intramembranaire (Figure 7). Il n’est pas observé de phase cartilagineuse et la synthèse du tissu 
ostéoïde suit généralement la formation du tissu conjonctif fibreux [63]. Des groupes de cellules 
mésenchymateuses présents dans une zone hautement vascularisée se différencient directement en 
ostéoblastes. Ces cellules vont synthétiser la matrice osseuse, alors qu’en périphérie de cette zone, 
les cellules mésenchymateuses continuent de se différencier en ostéoblastes. Les vaisseaux 
sanguins sont ensuite incorporés entre les lamelles de l’os trabéculaire incluant la moelle osseuse 













Figure 7 : Cicatrisation périprothétique [8] 
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 La cicatrisation périprothétique reste très sensible à différentes conditions telles que la 
stabilité mécanique de l’implant par rapport à l’os [7], la présence et la dimension du jeu entre 
l’implant et l’os [66], l’accès du fluide extracellulaire à la surface de l’implant, le site 
d’implantation et le capital osseux du site implanté. Les micromouvements de l’interface os-
implant semblent favoriser l’apparition d’un tissu fibreux et la cicatrisation autour des implants 




 Un des premiers concepts d’ossification est apparu avec les lois de Wolf concernant le 
remodelage osseux [68]. Dans ce modèle les travées osseuses sont orientées dans le sens des 
directions principales des contraintes dans l’os. Les différentes observations cliniques sont en 
accord avec ces principes et dans cette optique, la modélisation numérique peut fournir une 
contribution majeure en permettant l’étude de phénomènes spécifiques d’une manière 
quantitative, et la modélisation en milieu continu poreux semble particulièrement adaptée à la 
structure osseuse [69]. 
 
 De nombreux modèles ont donc concerné dans un premier temps le remodelage osseux et 
la cicatrisation des fractures. Il a été proposé des boucles d’actions et de réaction pour modéliser 
les phénomènes d’adaptation aux contraintes mécaniques [70]. Ces études à l’échelle 
macroscopique semblent capables de modéliser le remodelage osseux sans avoir à modéliser les 
nombreux phénomènes à l’échelle microscopique. D’autres études ce sont intéressées à la 
cicatrisation périprothétique en étudiant par exemple l’influence des contraintes et des 
mouvements directement sur la cicatrisation à l’interface os-implant [71-75]. Toutefois, une étude 
mécanique macroscopique ne peut pas expliquer seule le processus physico-biologique. 
 
 Les processus purement biologiques liés à la cicatrisation osseuse ont donc été étudiés ces 
dernières années [76]. En effet, la cicatrisation fait intervenir un nombre important de paramètres 
révélant le rôle prépondérant des aspects biologiques. La différenciation cellulaire est le processus 
biologique qui a d’abord été étudié [77]. Généralement, les études réalisées cherchent à 
déterminer les conditions favorables à la différentiation cellulaire et essayent de retrouver les 
phases de la cicatrisation tissulaire observées in vivo. Certains schémas de différenciation basés 
sur des études expérimentales animales in vivo ont été proposés [78]. Ces diverses recherches ont 
pu proposer différentes relations empiriques qui semblent favoriser la différentiation des types 
cellulaires lors des fractures. Les paramètres biologiques ne sont pas pris en compte dans ces 
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approches et la différentiation cellulaire est régulée par des paramètres purement mécaniques tels 
que la vitesse du fluide interstitiel, la déformation et les contraintes locales dans les tissus. 
L’aspect temporel du phénomène, essentiel pour décrire l’aspect transitoire du phénomène de 
cicatrisation, n’est pas pris en compte. Ce type de modélisation permet essentiellement d’étudier 
la formation endochondrale et non intramembranaire, comme dans le cas de la cicatrisation 
périprothétique, et ne modélisent pas, ou très peu, la migration cellulaire alors que les flux 
migratoires ont une influence primordiale sur la répartition du tissu cicatrisé. 
 
 Plus récemment des modèles plus complets, intégrant les paramètres biochimiques, 
comme les facteurs de croissance, et les flux de migrations cellulaires ont été développés. Baïlon 
Plaza et Van der Meulen ont proposé un schéma de différentiation basé sur l’effet des facteurs de 
croissance en s’appuyant sur des études biologiques [76; 79]. Ces modèles sont basés sur la 
diffusion transitoire des phases cellulaires dont la différentiation est modifiée par les facteurs de 
croissance. Dans cette approche, le couplage mécanique est inexistant ou très simplifié. Le 
modèle proposé par Geris et al. est très similaire et est appliqué à la cicatrisation périprothétique 
[80; 81]. Cependant la formation d’os envisagée est endochondrale et non intramembranaire. 
 
 Certaines études se sont dernièrement portées sur les variations des réponses cellulaires 
aux différentes déformations mécaniques et conduisant ainsi à des modifications de la 
cicatrisation. Le modèle proposé par Mc Namara [82] porte sur le remodelage osseux par les 
ostéocytes en utilisant des lois de comportement purement mécanique influant directement sur 
l’ossification. Le modèle d’Isaksson [83], porte sur la cicatrisation des fractures en modélisant, 
sur un tissu sollicité à 1 Hz, uniquement la différenciation cellulaire comme réponse des cellules 
aux déformations. 
 
 Les modèles précédents de cicatrisation périprothétique n’intègrent cependant que d’une 
façon limitée les aspects biologiques des facteurs de croissance et abordent généralement la 
formation osseuse périprothétique comme celle des fractures, sans même tenir compte de la 
présence de l’implant et plus particulièrement de sa surface. Certaines modélisations prennent en 
compte l’implant mais encore une fois de façon purement mécanique [84]. Plus récemment, 
Puthumanapully [85] s’est focalisé sur la cicatrisation locale au niveau des particules poreuses des 
implants mais sans tenir comptes des effets mécaniques et sans s’intéresser au processus global de 
la cicatrisation périprothétique. Les modifications de comportement des ostéoblastes suite aux 
perturbations de leur environnement sont également prises en compte de façon très limitée et sans 
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 La fiabilité des arthroplasties de hanche, genou, épaule est un problème de Santé publique 
compte tenu du nombre croissant de révision de prothèse. Il apparaît que les conditions initiales 
depose de première intention et donc de la cicatrisation post-opératoire ont un rôle essentiel sur la 
survie à long terme de l'assemblage implant-os dans le cas de prothèses non cimentée et implant-
ciment-os dans le cas des prothèse cimentées. La cicatrisation périprothétique est un problème 
mécanobiologique complexe dans lequel la compréhension du rôle des facteurs cliniques, 
biologiques, physico-chimique et mécanique, reste encore à établir. 
 
 Dans le cas général, la cicatrisation du tissu osseux fait intervenir un nombre importants 
de paramètres biologiques dans la phase d'inflammation: cellules ostéoblastique, ostéocytes et 
ostéoclastiques, facteur de croissance, enzymes, plaquettes et macrophages. Contrairement à la 
cicatrisation fracturaire, la cicatrisation périprothétique n'est pas intramembranaire et ne fait donc 
pas intervenir de phase de formation de tissu cartilagineux. De plus, la phase de remodelage 
osseux n'étant pas encore amorcée, les cellules ostéoclastes sont très peu présentes sur le site et 
seuls les ostéoblastes ont le rôle prépondérant de minéralisation du tissu fibreux. 
 
 Les ostéoblastes produisent un très grand nombre de facteurs de croissance, parmi 
lesquels le TGF-β1 est le principal régulateur de la cicatrisation de part son action mitogénique 
unique sur les ostéoblastes et sa capacité à stimuler la création de matrice osseuse. Le TGF-β1 a 
un rôle endogène important et est par conséquent présent dès le début du processus de 
cicatrisation, en partie grâce à la présence des plaquettes. Il est également synthétisé par les 
ostéoblastes et agit de manière autocrine et paracrine. Il est donc particulièrement intéressant de 
considérer ces modes d’actions dans la modélisation de la cicatrisation. 
 
 Le contrôle de l'espace entre l'implant (ou le ciment) et l'os hôte, la quantité et le type des 
facteurs biologiques associées constituent un problème clinique et scientifique ouvert. Ces 
paramètres ont un rôle essentiel dans la stabilité immédiate de l'assemblage mais également dans 
les conditions initiales biochimiques comme la concentration initiales de TGF-β1 permettant 




 La nature du substrat constitutif de la surface de l'implant implique des comportements 
cellulaires différenciés comme la synthèse de TGF-β1 accrue sur des surfaces rugueuses ou la 
motilité cellulaire sensiblement influencée par les gradients locaux d'adhésion et de porosité. La 
déformation du tissu osseux initié par les déplacements de l’implant sous chargement mécanique 
modifie également le comportement des ostéoblastes qui continûment s'adaptent à leur 
environnement. 
 
 En conclusion, il apparaît que l'utilisation des concepts interdisciplinaires de 
mécanobiologie est particulièrement pertinente pour mieux comprendre les problèmes fortement 
non-linéaires associés à la cicatrisation périprothétique. Tel est l'objectif de notre travail de 
recherche. 
 
 L'approche théorique a été développée à partir d'un modèle poreux multiphasique et 
réactif associant les couplages mécaniques au caractère temporel de la cicatrisation biologique en 
présence de facteur de croissance. Les aspects biologiques ont explicitement été pris en compte en 
proposant une modélisation du comportement des ostéoblastes en réponse à la modification de 
leur environnement biochimique et mécanique. Cette mise en équation a également comporté une 
approche multiéchelle prenant en compte la nature du substrat d'implant et les déformations 
mécaniques locales. Le modèle expérimental in vivo (canine micromotion implant) [7] a 
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 La formulation que nous avons développée est gouvernée par des équations de type 
convection-diffusion-réaction, en portant une attention particulière aux termes sources. Le point 
central du processus de cicatrisation fait appel à une formulation poroélastique multiphasique 
précédemment développée par le Laboratoire de Biomécanique [4-6]. Les interactions entre les 
phases sont schématisées Figure 8. Dans nos développements, cette formulation a été 
sensiblement améliorée pour prendre en compte le rôle bioactif de la surface de l’implant, 
intéractions avec la population cellulaire et les facteurs de croissance et la production de matrice 
ostéoïde par les ostéoblastes considérée comme une source réactive. 
 
 Le tissu biologique est modélisé par une approche de type milieu poreux continu et les 
aspects biologiques sont pris en compte explicitement d'une part par la modélisation d'une phase 
de facteurs de croissance (TGF-β1) et d'autre part par la prise en compte des cellules 
ostéoblastiques. Les modes particuliers de fonctionnement des facteurs de croissance, autocrine, 
paracrine et endocrine sont considérés. La capacité d’adaptation des cellules à leur environnement 
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mécanique et physico-chimique est traitée par une approche multi-échelle. Le premier niveau 
concerne l’évolution de la population cellulaire à l'échelle macroscopique, puis le niveau 




















 La présence de l’implant à un rôle majeur dans la cicatrisation périprothétique, et nous 
avons développé notre formulation en ce sens. La cicatrisation osseuse intramembranaire a été 
considérée, et la contribution locale de la surface de l’implant au processus a été particulièrement 
étudiée. La technique chirurgicale étant également très importante, nous nous sommes intéressés 
aux instabilités de l’implant sous chargement mécanique et aux conséquences macroscopiques sur 
le tissu biologique néoformé, et à l'échelle microscopique cellulaire. 
 
 La cicatrisation périprothétique est un problème complexe fortement non-linéaire faisant 
appel à des phénomènes complexes couplés de type mécanique, biologique et physico-chimique 
dont l'établissement des équations fondamentales constitue un problème scientifique ouvert. 
Concernant l'approche poroélastique, elle a été développée en accord avec les hypothèses 
suivantes : champs de déplacements et de déformations linéaires de la fraction solide, faibles 
vitesses de filtration de fluide, et lois de comportement isotrope linéaire des matériaux, domaine 
φs: fraction solide ou solidité 
CC: cellules 





Cg: facteurs de croissance 
volume élémentaire: tissu biologique 
source convection diffusion source convection diffusion 
Figure 8 : Modélisation des interactions entre la phase structurale φs, 
la phase fluide φf, la concentration cellulaire CC et la concentration Cg 




quasi-statique isotherme. Les équations de réactions ont été développées dans le cas de taux 
réduits de dépôt de matrice ostéoïde. 
 
 Dans ce chapitre, la formulation du processus de cicatrisation périprothétique et la 
résolution associée par la Méthode des Eléments finis sont présentées. L'application concerne le 
 micromotion implant , modèle animal expérimental, présenté au §1.1.2. Ceci sert de support à 
une proposition d'approche multi-échelle développée en formulation axisymétrique. En dernier 








 La matrice osseuse est un milieu biologique comprenant une phase solide et une phase 
liquide représentant le fluide extracellulaire dans lequel évoluent les entités biologiques. Ce 
milieu biphasique est modélisé par une formulation de type milieu poreux déformable saturé 
prenant en compte les effets de pression et de déformation du milieu. 
 
 La modélisation des milieux poreux a été introduite par Terzaghi [86] et développée par 
Biot [87]. Le milieu continu poreux est un milieu composé d’une matrice et d’un espace 
interstitiel saturé par un même fluide. La matrice est constituée d’une partie solide et d’éventuels 
pores occlus saturés ou non. A partir de cette représentation, on définit la porosité φf comme le 
rapport du volume de fluide saturant sur le volume total, et la solidité φs comme le rapport de 
volume de la matrice sur le volume total. Ces paramètres sont liés par la relation (1). 
 
 1s fϕ ϕ+ =  (1) 
 On appelle milieu continu un ensemble de particules tel qu'on puisse définir une bijection 
entre les particules du corps et les points d'un domaine. Deux particules de fluide peuvent être 
reliées entre elles par une ligne de courant, en ce sens, la phase fluide saturante peut être 
considérée comme un milieu continu. Deux points matériels de la matrice solide restent connectés 






 Le milieu poreux élastique déformable est modélisé par la superposition spatio-temporelle 
d’une matrice solide poreuse et d’un fluide saturant. Le milieu poreux peut être considéré comme 
drainé ou non drainé. Le comportement non drainé concerne le comportement transitoire du 
milieu en régime dynamique. Sous sollicitations rapides, le fluide n’a pas le temps de s’écouler au 
travers des pores connectés. Le comportement drainé concerne un comportement en régime 
permanent ou transitoire mais en régime quasi-statique. Cette hypothèse de comportement, 
réaliste par rapport au temps caractéristique de l’objet de l’étude, constitue le cadre de notre 
formulation macroscopique. 
 
 Les lois de comportement d’un milieu poreux déformable sont une combinaison linéaire 
d’un tenseur de contraintes moyennes dans le milieu solide et d’un tenseur de contraintes 
moyennes dans le milieu fluide. Nous utilisons une décomposition du tenseur des contraintes qui 
fait intervenir les tenseurs des contraintes effectives sur le milieu respectivement solide et fluide. 




s fσ ϕ σ ϕ σ= ⋅ + ⋅  (2) 
 
 L’écriture des lois de comportement est faite en utilisant le principe de superposition des 
deux milieux soumis à des contraintes extérieures. Le comportement global est déduit de ces deux 
états et on obtient une loi de comportement d’un élément de volume macroscopique qui 
représente le milieu poreux, soit : 
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 Dans le cadre du problème étudié, nous utilisons une formulation quasi-statique de 
l’évolution du milieu poreux. Dans ce cas, les énergies cinétiques sont très faibles devant les 
énergies mécaniques de déformation ou de dissipation. Dans ce cadre, le milieu poreux dont les 
composants sont considérés incompressibles vérifie les équations de conservation aux dérivées 
partielles suivantes sous l’hypothèse de petites déformations : 
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( )/div f svd qdtε = uuuur  (4)  0 div vfσ= +uuuuurr uur  (5) 
 
 Le couplage des lois de comportement élastique linéaire (6) et de Darcy (7) permettent de 
résoudre le problème : 















 On cherche à déterminer dans un domaine continu, une solution d’un champ de 
déplacement et de pression capable de répondre aux contraintes suivantes : champ 
cinématiquement admissible respectant les conditions aux limites en déplacement, vérification de 
l'équilibre quasi-statique pour chaque élément de volume, champ de pression statiquement 
admissible respectant les conditions aux limites en pression, champ de conservation massique du 
fluide dans le domaine. Nous avons choisi un schéma de résolution de type implicite pour assurer 
la convergence de la solution temporelle du problème, soit : 
 
 ( ) ( ) ( ) 1/trace div tracenn nf sU t q P Uε ε −⎡ ⎤⎡ ⎤ ⎡ ⎤+ Δ ⋅ =⎢ ⎥⎢ ⎥ ⎢ ⎥⎣ ⎦ ⎣ ⎦⎣ ⎦
uuuuuuuurur ur
 (8) 
 L'application du principe des travaux virtuels sur les équations poroélastiques permet 
d'obtenir la fonctionnelle à minimiser. Quelque soit le champ de déplacement virtuel U* choisi, 
l'application du principe à un élément de volume infinitésimal de phase solide, permet après 
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 La minimisation de l’énergie potentielle poroélastique permet d'obtenir la relation (10) 
adaptée à une résolution par la méthode des éléments finis. 
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De la même façon que pour un problème de structure, le principe des travaux virtuels 
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 (12) 
 En conclusion, le problème de poroélasticité est réduit à minimiser les deux fonctionnelles 
(10) et (12) en utilisant comme variables principales le champ de pression Pn et le champ de 
déplacement U. La résolution par la Méthode des Eléments Finis est développée au paragraphe 




 Le comportement in vivo des cellules est complexe et est conditionné par de nombreux 
phénomènes couplés tels que la différentiation, la migration, la prolifération ou l’apoptose. Il est 
difficile voir impossible de pouvoir analyser tout ces phénomènes simultanément in vivo, voir 
même in vitro. La modélisation que nous avons retenue consiste à modéliser la population 
cellulaire ostéoblastique comme une population continue représentée par une fonction continue du 
temps et de l’espace. Le volume occupé par la population cellulaire est supposé négligeable 
comparativement aux fractions solides et fluides de l'élément de volume de tissu biologique. 
 
 L’approche multiphasique permet d’associer le caractère biphasique du tissu osseux avec 
la phase cellulaire. La concentration d’ostéoblaste Cc est définie par la relation (13), faisant 






nC ϕ= −  (13) 
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 Dans le cas de la population d’ostéoblaste, l’équation de conservation de la masse est 
équivalente à un bilan de population en supposant que chaque cellule possède une masse 
invariable et identique. Dans ce cas, la conservation de la masse est exprimée par la relation (14). 
Le terme de gauche représente l’augmentation locale de la population cellulaire, et le terme de 
droite la somme entre la différence du nombre de cellules qui traversent l’élément de volume par 
sa frontière et la source locale de cellules. 
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⎡ ⎤− ⋅ Ω = ⋅ + Ω Ω⎣ ⎦∫ ∫ ∫
uur r
 (14) 
Cette équation de conservation peut également être exprimée sous la forme (15) 
correspondant à une équation de type convection-diffusion-réaction. 
 
 C C CL D C
c
c c cC C C
t
∂ = Δ − ∇ + Ω∂  (15) 
 Le terme de diffusion DC et le terme de convection CC correspondent physiquement au 
flux de migration cellulaire. Ce flux correspond à plusieurs types de migrations cellulaires. Tout 
d’abord, la migration dite passive est une migration aléatoire des cellules ne dépendant que de la 
capacité de la cellule à créer des points d’adhésion focaux sur le substrat particulier, donc à 
adhérer. Elle est comparable au phénomène de diffusion observé dans les espèces chimiques. 
Deuxièmement, la migration active correspond à une migration chimiotactique dans laquelle les 
ostéoblastes sont guidés par un gradient de facteurs de croissance, ici le TGF-β1, et à une 
migration haptotactique dans laquelle les ostéoblastes sont guidés par un gradient de sites 
d’adhésion. Ces sites d’adhésion se situent entre les cellules et la matrice osseuse et sont d’autant 
plus important que la quantité de matrice extracellulaire est importante. Celle-ci est représentée 
mathématiquement par se masse volumique apparente ρs. Dans notre modélisation mathématique, 
le flux de migration qc des ostéoblastes est exprimé par la relation (16). 
 
 ( ) ( )  ( )grad grad grad sc c c c c g c cq D n n n h nχ ρ= ⋅ − ⋅ ⋅ − ⋅ ⋅ uuuuuuuuuruuuuuuuuur uuuuuuuuuruur  (16) 
 Le terme réactif Ωc de la relation (15) correspond à la prolifération des ostéoblastes, ceci 
pouvant être considéré comme une source au sens de la modélisation continue d’une population. 
La loi de prolifération (17) est modélisée par une loi logistique caractérisée par un taux de 
prolifération αc et une concentration maximale limitant la prolifération cmaxC . La prolifération 
dépend du nombre d’ostéoblaste mais également de la concentration de TGF-β1, ceux-ci ayant 
des modes d’action autocrine et paracrine. Nous introduisons donc également la concentration 
Chapitre 2 – Formulation du problème de cicatrisation périprothétique 
 
physiologique gphysioC  de TGF-β1 représentant le renouvellement cellulaire, l’équilibre dans 
l’organisme entre prolifération et mort cellulaire. 
 
 ( ) ( ) ( )3c c f c c c g gmax physioC C C C Cα ϕΩ = ⋅ ⋅ ⋅ − ⋅ −  (17) 
 Puisqu’au début de la cicatrisation le tissu conjonctif est essentiellement un tissu fibreux 
composé de collagène relativement souple, nous prenons en compte la déformation du substrat 
solide. On introduit la variable concentration cellulaire pour prendre en compte la structure 
poreuse de l’élément de volume, soit: 
 




 La conservation de la population d’ostéoblastes peut finalement être exprimée par 
l'équation (19). 
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 Le TGF-ß1 est un facteur diffusible modélisé comme une population continue dont la 
variable principale est la concentration Cg. Ces facteurs sont insérés dans la matrice poreuse et 
déformable. La concentration locale de TGF-β1 est définie par la relation (20) faisant intervenir la 





nC ϕ= −  (20) 
 Toute comme la population d’ostéoblaste, le TGF-β1 est gouverné par une équation de 
conservation (21), qui peut être écrite sous la forme d’une équation de type convection-diffusion-
réaction (22). 
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∂ = Δ − ∇ + Ω∂  (22) 
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 Le flux de TGF-β1 est alors modélisé par un flux de diffusion Dg et par un flux de 
transport convectif Cg. Ces deux flux représentent d’un part la diffusion des facteurs de 
croissance, et d’autre part le transport par le fluide contenu dans les pores du milieu poreux 
déformable : 
 
 ( ) /1 gradg s g g g f seffq D C C qϕ= − ⋅ ⋅ + ⋅uur uuuuuuuur uuuur  (23) 
 Le coefficient de diffusion geffD  correspond à une diffusion effective. Ce coefficient décrit 
par Maxwell [88] puis par Neale [89], dépend de la porosité de la matrice osseuse. Ceci permet de 
prendre en compte la variation des propriétés de diffusion en particulier entre l’interface os-











⋅= −  (24) 
 La sécrétion de TGF-β1 par les ostéoblastes peut être apparentée à un terme source (25)
caractérisé par une vitesse de synthèse ag. La consommation des facteurs de croissance par les 
ostéoblastes est modélisée par la vitesse de consommation dg et la concentration de TGF- β1. Ce 
choix de modélisation implique que plus il y a de TGF- β1 disponible plus les ostéoblastes en 
consomment; ceci correspond à une loi logistique de consommation observée in vitro. 
 
 ( ) ( )2g g f c g f c g gphysioC d C C Cα ϕ ϕΩ = ⋅ ⋅ − ⋅ ⋅ ⋅ −  (25) 
 En supposant qu’il n’y a pas de création de fluide par éléments de volume et dans 
l’hypothèse des petites déformations, on écrit finalement la conservation de la quantité de TGF-β1 
de la façon suivante : 
 / grad
g
f g g f s g gC D C q C
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 La modélisation du tissu osseux par la mécanique des milieux poreux déformable (§2.2) 
repose sur l’hypothèse de non création de solide ou de fluide par volume élémentaire. Ceci n’est 
cependant pas vérifié par le processus de cicatrisation périprothétique. La mise en équation est 
adaptée en intégrant la conservation de la matrice osseuse représentée par la fraction solide φs. 
 
 L’équation de la conservation de la matrice osseuse peut être écrite en considérant que le 
processus biologique de création de fraction minérale est réalisé par les ostéoblastes. Cette 
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synthèse est modélisée dans l’équation (27) en fonction du nombre de cellules présentes dans 
l’élément de volume macroscopique et pondérée par une concentration de TGF-β1 supérieure à la 
concentration physiologique. En effet, à cette concentration physiologique le tissu osseux est en 
renouvellement. Nous considérons donc que la synthèse de matrice osseuse est modélisée par une 
source. 
 ( ) ( )21s s s c g gphysioC C Cα ϕΩ = ⋅ − ⋅ ⋅ −  (27) 
Compte tenu des hypothèses d’incompressibilité des phases solides et fluides, l’équation 
de la fraction solide s’écrit : 
 s sd J
dt
ϕ⎡ ⎤⋅ = Ω⎣ ⎦  (28) 
La création de matrice osseuse intervient alors sur la conservation de la quantité de 
mouvement sous l’hypothèse des petits déplacements quasi-statiques, soit : 
 
 / divgs Rs s vfρ ν σ⋅Ω ⋅ = +
uuuuuruuuur uur
 (29) 
 Lorsque l’évolution de la structure reste lente, la formulation des milieux poreux 
déformables permet d’étudier les couplages entre les sollicitions mécaniques et la cicatrisation 
périprothétique. La contribution énergétique de la synthèse de tissu osseux par la vitesse de la 





 Afin de réaliser ce type de modélisation, nous utilisons une méthode de résolution 
numérique par la méthode des éléments finis. Les fonctionnelles développés précédemment 
introduisant les différents couplages biologique et mécanique, seront donc explicitées par une 
formulation éléments finis, et nécessitent pour cela d’être mises sous forme matricielle. Les 
inconnues du problème sont la concentration d’ostéoblastes Cc, la concentration Cg en TGF-β1, la 
proportion de matrice solide φs, la pression P, et les déplacements U. Les équations continues 




 Le tissu osseux est un milieu poroélastique et sa conservation est déterminée par la 
minimisation des fonctionnelles (10) et (12), précédemment explicitées. Les champs de 
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déplacement et de pression sont discrétisés aux nœuds du modèle. A partir de ces champs de 
déplacements, on peut écrire sous forme matricielle le vecteur des déformations (30), la trace du 
tenseur des déformations (31) et le gradient du champ de pression (32). 
 
 sn uu uu nP B Uε ⎡ ⎤⎡ ⎤ = ⋅ ⋅⎣ ⎦ ⎣ ⎦  (30) 
 
 ( ) T Tf n n n f sn xx yy zz n p up up nP P N P B Uε ε ε ⎡ ⎤ ⎡ ⎤⋅ + + = ⋅ ⋅ ⋅ ⋅⎣ ⎦ ⎣ ⎦  (31) 
 
 grad f fn pp pp nP P B P⎡ ⎤ ⎡ ⎤= ⋅ ⋅⎣ ⎦ ⎣ ⎦  (32) 
 Nous écrivons alors sous forme matricielle les fonctionnelles (10) et (12) en fonction des 
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 Le principe de la conservation des ostéoblastes est représenté par l’équation (19). La 
méthode numérique est réalisée à l’aide d’un schéma temporel semi-implicite afin de réduire les 
temps de calcul et d’assurer la convergence des résultats. Ceci permet d’évaluer au pas de temps 
n+1 les inconnues du problème connues à l’instant n. Nous ne développerons pas l’ensemble de 
la formulation éléments finis et nous nous limiterons aux principales étapes de la résolution. 
 
 Afin de faire apparaître les couplages entre les inconnues du problème, nous effectuons 
une linéarisation au premier ordre de chaque terme de l’équation (19). Cette résolution temporelle 
permet également de résoudre en un seul pas de calcul le système d’équation par la résolution 
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d’un système linéaire à chaque pas de temps. La résolution spatiale est alors réalisée à l’aide 
d’une intégration par partie sur chacun des termes. L’équation de conservation des ostéoblastes 
(19) est donc exprimée par la relation (35) faisant apparaître les termes LC, CC, DC, SCC et SC 
représentant respectivement les termes d’accroissement locaux, les termes de transport par 
convection, les termes de transport par diffusion, les termes sources modélisant une partie de la 
migration active et les termes de prolifération. 
 
 C C C C CL +C +D +SC -S =0 (35) 
 
Ces termes sont exprimés par les relations (36) à (40). 
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A chaque pas de temps n, les intégrales peuvent être évaluées et pondérées par les valeurs 
des variables de couplage. On peut alors écrire facilement chaque terme sous forme matricielle, et 
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 La phase de facteurs de croissance TGF-β1 a été modélisée par l’équation de conservation 
(26). Nous écrivons cette équation à l’aide de la loi de filtration de Darcy (7) pour faire apparaître 
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Nous appliquons alors la même méthode d’intégration temporelle et spatiale que celle 
utilisée précédemment pour la population d’ostéoblaste. Finalement, l’équation de conservation 
du TGF-β1 (10) se présente sous la forme de la relation (43). 
 
 G G G GL +C +D -S =0  (43) 
 
Les termes LG, CG, DG et SG représentent respectivement les termes d’accroissement local, 
de transport par convection, de transport par diffusion, et de synthèse par les ostéoblastes, avec :  
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En écrivant chaque terme sous forme matricielle et en prenant en compte les conditions 
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 Le dépôt de matrice ostéoïde par les ostéoblastes est le processus le plus important dans la 
modélisation de la cicatrisation du tissu osseux. De la même manière que pour les ostéoblastes et 
le TGF-β1, nous intégrons l’équation de conservation (28) pour obtenir l'expression (49), dans 
laquelle les termes LS et SS représentent respectivement les termes d’accroissement local et le 
terme de synthèse de matrice osseuse. 
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Le système matriciel est exprimé par la relation (52). 
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 (52) 
 En conclusion, le système d’équation régissant le milieu multiphasique est écrit sous 
forme matricielle (53) et est résolu à chaque pas de temps. La résolution de ce système permet 
d'obtenir en tout point du maillage, les quatre inconnues scalaires : concentration d’ostéoblastes 
Cc, concentration Cg de facteur de croissance TGF-β1, fraction de matrice solide φs et pression de 
fluide intersticiel P. L’inconnue vectorielle constituant le champs de déplacements U est 








n n nc c
cc cg cs cu
g g
gc gg cs gp
s s





K K K K C F
K K K K C F
K K K K F
K t K p F
K K U F
ϕ
+⎡ ⎤ ⎡ ⎤ ⎡ ⎤⎢ ⎥ ⎢ ⎥ ⎢ ⎥⎢ ⎥ ⎢ ⎥ ⎢ ⎥⎢ ⎥ ⎢ ⎥ ⎢ ⎥⋅ =⎢ ⎥ ⎢ ⎥ ⎢ ⎥⋅ Δ⎢ ⎥ ⎢ ⎥ ⎢ ⎥⎢ ⎥ ⎢ ⎥ ⎢ ⎥− ⎣ ⎦ ⎣ ⎦⎣ ⎦
 (53) 
 
 Nous avons développé la résolution par éléments finis en langage Python [90]. Notre 
choix c’est porté sur ce langage car il nous a paru que l'implémentation de la formulation 
multiphasique fortement non- linéaire n'était pas adaptée aux logiciels industriels disponibles. Les 
schémas de résolution des milieux poreux déformables et des problèmes de diffusion, convection 
et sources ont été comparés aux résultats issus du logiciel Marc-Mentat (MSC.Software®) en 
faisant un parallèle avec des problèmes de thermique. Les différents termes de couplages ont été 
comparés à des schémas aux différences finis. Les résultats obtenus ont été très satisfaisants et 





 Les formulations théorique (§2.2) et matricielle (§2.3) ont précédemment été développés 
dans un cadre général. Les développements qui vont suivre sont adaptés à l'étude du modèle 
expérimental qui nous sert de référence pour l'étude de la cicatrisation périprothétique. Il s'agit du 
micromotion implant brièvement décrit au §1.1.2, et pour lequel nous possédons une expérience 
permettant d'étayer notre démarche exploratoire. Le modèle de référence est schématisé Figure 9. 
Cet implant est généralement positionné dans l'épiphyse de fémur canin (Figure 9a). La zone 
d'intérêt périprothétique comprend trois sous domaines : l'os trabéculaire hôte, l'espace (ou jeu) 
périprothétique apparaissant en post-opératoire, et une zone interface que nous nommerons « zone 
active » dans laquelle les propriétés bioactives de l'implant interagissent avec les facteurs de 
croissance et les flux cellulaires. Les dimensions moyennes sont données dans la Figure 9b. 
L'implant peut être « stable », ce qui correspond à un processus de cicatrisation sans déformation 
mécanique, et « instable », configuration qui prend en compte les déformations du milieu poreux 














 Dans un premier temps, nous avons développé un modèle axisymétrique de cet implant. 
La géométrie, la distribution des propriétés tissulaire et les conditions aux limites correspondent 
relativement bien à cette hypothèse. L'axe de symétrie de révolution correspond à l'axe 
longitudinal (z) de l'implant (Figure 10). Ce modèle axisymétrique est également limité par les 
surfaces latérales (1 et 2) et nous nous intéressons à la cicatrisation tissulaire hors des effets de 
bords.  










































































La discrétisation géométrique du domaine est réalisée par des éléments finis quadrangles 
en déplacement et en pression de fluide et degré d'interpolation variable. Cet aspect sera explicité 
dans chaque application du chapitre 3. La dimension axiale des éléments est fixe et la dimension 
radiale est adaptée aux zones d'intérêt rencontrées de la zone active en surface d'implant jusqu'à 




 Le modèle axisymétrique permet de rendre compte de la géométrie de l’implant canin, et à 
l’avantage de ne pas comporter un nombre trop élevé de nœuds pour simuler les déformations 
mécaniques (implants instables). Néanmoins, cette géométrie ne nous permet d'étudier certaines 
configurations de cicatrisation ne présentant pas de symétrie axiale. Nous avons donc développé 
un modèle bidimensionnel (Figure 11) à partir de maillage triangulaire. Ces éléments ont 
également l’avantage de s’adapter plus facilement à une géométrie bidimensionnel complexe. Ce 
modèle représente une section transverse de l’implant et comporte un nombre de nœuds bien plus 
important que le modèle axisymétrique. Compte tenu de l'accroissement de la taille du système 










Figure 10 : Modèle axisymétrique





 Pour simuler le processus de cicatrisation périprothétique, nous avons décomposé le 
domaine en trois zones (Figure 9b,10,11). La première zone est la zone non touchée par le 
chirurgien, composée essentiellement d’un tissu osseux trabéculaire mature. Cette zone 
commence au niveau de l’alésage osseux jusqu’à la limite radiale du modèle. La seconde zone est 
la région d’interface entre la surface de l’implant et l’alésage osseux. Elle est constituée de tissu 
osseux correspondant à de la matrice ostéoïde en formation qui peut être qualifiée de tissu osseux 
immature. Ce tissu évolutif est au départ fibreux et progressivement donne naissance à un 
matériau plus rigide et toujours perméable. Cette rigidité n’atteint toutefois pas celle du tissu 
osseux mature, car il n’est pas encore minéralisé. 
 
 Pour prendre en compte le rôle particulier de la surface de l’implant dans le processus de 
cicatrisation, nous considérons une troisième zone d’intérêt. Nous qualifions cette région de 
« zone active » de l’interface correspondant à du tissu osseux immature directement en contact 
avec la surface de l’implant. Ce tissu possède les mêmes caractéristiques structurelles que l’os 
immature mais modifie localement le comportement des cellules ostéoblastiques. Nous 
choisissons une région d’intérêt de 15 µm correspondant à une distance de contact potentiel entre 
les ostéoblastes et l’implant. Cette valeur est à associer à une rugosité moyenne de la surface 
variant de 0 à 5 µm [91-93]  et une dimension des ostéoblastes attachés sur la surface de l'ordre de 




 La cicatrisation périprothétique donne naissance en quelques semaines à un tissu rigide et 
poreux alors qu’il est initialement peu rigide et fibreux. Afin de simuler cette évolution des 
propriétés de l’os en fonction du niveau de cicatrisation, les caractéristiques matérielles sont 
dépendantes de la porosité locale φf déterminée par le modèle numérique prédictif. 
 
 Pour la perméabilité, le modèle de Kozeny-Carman [95] concernant l’os cortical et 
trabéculaire est utilisé, relation (54). Ce modèle permet de relier la perméabilisé k à la fraction 
solide φs; les coefficients Ak et Bk ont respectivement pour valeur 2,592x10-5 et 4,668. 







ϕϕ ⋅= ⋅  




 L’augmentation de la rigidité du tissu est modélisée par l'évolution du module d'Young E 
et du coefficient de Poisson v en termes de fonction puissance de la fraction solide φs. Les 
coefficients E0 et nE ont pour valeurs respectives 1220,2 MPa et 1,8891; les coefficients ν0 et nν, 
ont pour valeurs respectives 0,17256 et 0,27088. 
 ( ) ( )0
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 Seule la partie du domaine concernée par la cicatrisation voit ces caractéristiques 
structurelles évoluer. Le tissu mature hôte est modélisé de manière non évolutive avec un module 

















 L’hétérogénéité initiale de la fraction solide φs est prise en compte par des fonctions 
continues de type arc-tangente, cette étape est nécessaire pour amorcer numériquement le 
processus itératif de cicatrisation. La fraction solide initiale à la surface de l’implant φsi et la 
fraction solide au niveau de l’os mature φsf  ont pour valeurs respectives 6 % et 50 %. L’équation  
(57) est utilisée dans le modèle axisymétrique et l’équation (58)  dans le modèle bidimensionnel. 
Les paramètres ed et rd définissent l'espace post-opératoire initial et le rayon de l'alésage osseux. 





Figure 12 : Propriétés poroélastiques de l'os tarbéculaire: (a) perméabilité,  
(b) Module d'élasticité et coeff. de Poisson (E, ν) 
Chapitre 2 – Formulation du problème de cicatrisation périprothétique 
 
 ( ) ( ) ( )1 1 1arctan2s s s s s di f f i d r reϕ ϕ ϕ ϕ ϕπ ⎡ ⎤= ⋅ − + ⋅ − ⋅ ⋅ −⎢ ⎥⎣ ⎦  (57) 




 Le processus de cicatrisation périprothétique conduit généralement après huit semaines à 
une répartition radiale de la fraction solide φs autour de l’implant. Cette distribution de tissus est 
caractérisée par une analyse histomorphométrie établie sur des sections osseuses ex-vivo (Figure 
1c,13a). L'analyse d'image permet de déterminer la répartition radiale moyenne de fraction solide 












 Cette distribution est caractérisée par trois points particuliers. Le premier point concerne 
la fraction solide au niveau de l’implant (point A). Le second point définit le minimum de la 
fraction solide dans l’espace entre la surface de l’implant et l’alésage osseux (point B). Ce point 
peut coïncider avec le point A lorsque la cicatrisation au niveau de l’implant est faible. Le dernier 
point caractéristique (point C) est le maximum de la fraction solide apparaissant après le point B, 
dans un sens de parcours radial. Ce point est généralement représentatif d'une surdensification 
osseuse, « consensed bone rim », apparaissant in-vivo sur le modèle animal mais également dans 
le cas d'arthroplasties chez l'homme. Ce point est localisé dans la zone initiale de l'alésage 
osseux, « drill hole ». 
 
 A priori, il parait utile que la fraction minérale φsA  situé au point A soit élevée pour 
obtenir une bonne tenue de l’implant, cependant il s’avère plus pertinent du point de vue 









mécanobiologique, que la répartition de tissu osseux soit la moins hétérogène possible. Il apparaît 
en effet que une distribution hétérogène de fraction solide est en général associée à terme à un au 
descellement. Pour quantifier la variance de φs, nous avons définit le critère d’homogénéité Hφ 






H dϕ ϕ ϕ ϕ= − ⋅∫  (59) 
 Cette opération nécessite une répartition adaptée du maillage éléments finis entre A et C. 
Il n'est pas aisé de respecter cette contrainte de manière systématique. Dans ce cas, le critère (58) 
est adapté de telle sorte que seules les fractions solides en A, B, C soient post-traitées de manière 
discrète, relation (60). L'homogénéité de la cicatrisation est indiquée par des valeurs diminuées du 
coefficient Hϕ . 
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 Les déformations du substrat initient 
des phénomènes de mécano-transduction qui 
globalement aboutissent à la transcription du 
signal au niveau des noyaux cellulaires des 
ostéoblastes à partir d'une déformation 
temporelle du cytosquelette. Les cellules 
modifient leur vitesse de prolifération, mais 
également leur vitesse de production de 
facteur de croissance TGF-β1 et de synthèse 
de matrice ostéoïde. Ces modifications ont 
une incidence significative sur l’intégration 
de l’implant et dépendent à la fois de 
l’amplitude des sollicitations mécanique 
mais également de leur fréquence. Pour 
approcher le comportement cellulaire local, 
un modèle multi-échelles de cicatrisation 
périprothétique est proposé, Figure 14.  
 Figure 14 : Résolution multi-échelles: (1) 





 La première étape de la résolution concerne la déformation globale du tissu osseux. Elle a 
pour objectif d’obtenir les champs de déplacement et de déformations dans l’interface os implant 
à partir du modèle axisymétrique (Figure 10). Nous n’utilisons cependant pas une formulation de 
type cicatrisation complète dans cette étape, mais une formulation de type structure, c'est-à-dire 
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Nous supposons que la fréquence des sollicitations cycliques appliquées au milieu poreux 
permet de se positionner dans une configuration de tissu non drainé. Les couplages poroélastiques 
sont par conséquent non pris en compte. La résolution de l’équation (61) permet de calculer les 
déplacements aux nœuds du maillage quadrangulaire. Les propriétés mécaniques sont 
réactualisées à chaque pas de temps en fonction de la fraction solide φs. Le maillage est constitué 
par groupes radiaux de 200 µm dans la zone en cicatrisation et de 400 µm dans l’os mature 
environnant. Cette option permet de définir les sous-domaines dans lesquels nous appliquons 




 La seconde étape de la résolution multi-échelle permet de réactualiser les propriétés des 
ostéoblastes suite à la déformation du substrat; l'échelle est microscopique. Nous nous intéressons 
particulièrement à la vitesse de prolifération αc, à la production de TGF-β1, αg, et à la synthèse de 
matrice osseuse αs. Chaque sous-domaine du maillage de la première étape est représenté par une 
région de référence représentant une section d’os trabéculaire. 
 
 Nous générons alors pour chacune des régions, un modèle bidimensionnel représentant les 
travées osseuses, en fonction de la fraction solide locale φs calculée au pas de temps précédent 
(Figure 15). Cette représentation schématique permet d'approcher la forme des travées osseuses, 
l’objectif étant d'étudier la forme particulière de l’os trabéculaire inaccessible dans l'approche 
macroscopique. Les dimensions des régions de références ont été choisies en accord avec les 
tailles des travées osseuses observées in vivo [97] et sont plus petites dans l’os immature (20 μm) 
Chapitre 2 – Formulation du problème de cicatrisation périprothétique 
 
en formation [98] que dans l'os mature (40 μm). Chaque nouveau maillage Mµ est composé 
d’éléments triangulaires et la proportion d’éléments par rapport à la taille du carré définit la 
fraction solide locale. Aux nœuds des cotés du carré de Mµ, sont appliqués en conditions aux 
limites, le champ de déplacements Uiμ obtenus à partir du champ de déplacement UM de l'étape 1 
associé aux fonctions d’interpolation  de l’élément correspondant dans MM, relation (62). Le 
paramètre xiμ  représente les coordonnées du nœud i dans Mµ et xM les coordonnées des nœuds de 
MM. 
 ( ) [ ],i i M MU N x x Uμ μ⎡ ⎤ = ⋅⎣ ⎦  (62) 
 En chaque nœud de la surface des travées la déformation équivalente donnée par 
l’équation (63) est calculée. Cette déformation est utilisée pour estimer les évolutions des 
propriétés de la phase cellulaire : prolifération αc, synthèse de matrice osseuse αs, et production 













 Le caractère dynamique de la cicatrisation est en fait traité à ce niveau de la résolution 
puisque les calculs des coefficients cellulaires sont réactualisés en fonction de l'amplitude des 
déformations et de leurs fréquences. 




 La dernière étape de la résolution multi-échelle correspond à la résolution de cicatrisation 
périprothétique au niveau macroscopique en utilisant la formulation développée dans la partie 2 
de ce chapitre. Nous utilisons le même maillage que pour l'étape 1, et les caractéristiques 
(a) (b) 




cellulaires αc, αg et αs, calculés au cours de l’étape 2, sont appliquées à la phase cellulaire. Les 
résultats sont la concentration d’ostéoblastes Cc, la concentration Cg de TGF-β1 et la fraction 
solide φs que nous utilisons alors dans la première étape du pas de temps suivant, pour calculer les 





 Dans cette partie du travail de recherche, nous avons développé une formulation générale 
mécanobiologique de cicatrisation d'implant orthopédique. La mise en équation est gouvernée par 
des équations de type convection-diffusion-réaction, en portant une attention particulière aux 
termes sources. Une approche multiphasique en milieu poreux déformable sous stimuli 
mécanique a été développée; les phases constitutives de l'élément de volume de tissu biologique 
étant le substrat poreux, le fluide interstitiel, la population ostéoblastique et la phase de facteur de 
croissance TGF-β1. Le rôle bioactif de la surface de l’implant, les interactions avec la population 
cellulaire et les facteurs de croissance et la production de matrice ostéoïde par les ostéoblastes 
considérée comme une source réactive, ont été particulièrement ciblés. Une résolution par la 
Méthode des Eléments Finis a été proposée. 
 
 La mise en équation a été adaptée au cas d'un modèle expérimental in-vivo servant de 
référence aux travaux du Laboratoire (micromotion implant). Dans ce contexte, une approche 
multi-échelle macro-micro a été proposée, l'objectif étant d'évaluer au niveau cellulaire, le rôle de 
sollicitations mécaniques cycliques sur la prolifération, la production de facteur de croissance et 
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 Dans ce chapitre, nous appliquons la formulation originale de cicatrisation périprothétique 
à l’étude du rôle de l’implant canin ou micromotion implant. La présence de l'implant est prise en 
compte dans un premier temps par les modifications biologiques induites sur la population 
ostéoblastique locale. Nous traitons dans un second temps des perturbations mécaniques 
susceptibles d'apparaître dans le cas d'un implant instable. Nous terminons ce chapitre en étudiant 
l’influence du geste clinique lié à la pose de l’implant, en termes de perturbations géométriques 
de certaines grandeurs caractéristiques de l'arthroplastie: dimension et forme de l'alésage osseux, 





 Lors du processus de cicatrisation périprothétique, la surface de l’implant est le premier 
élément qui va influencer l’intégration par la matrice osseuse, et ceci dès les touts premiers 
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instants de la pose. L’état physico-chimique de cette surface, que ce soit sa topologie ou sa 
composition chimique, conditionne directement l’adsorption des protéines du liquide 
extracellulaire et la capacité d’adhésion des ostéoblastes. A l’exception de l’alésage osseux, c’est 
le seul substrat de l’interface os-implant où les cellules peuvent initialement s’accrocher. Le choix 
du type de surface est donc primordial pour la tenue à long terme de l’implant. 
 
 Nous avons modélisé l’implant canin stable (stable micromotion implant) en considérant 
différentes surfaces que nous avons comparées avec la surface de référence en PMMA pour 
laquelle des résultats expérimentaux sont disponibles et qui montrent généralement une 
cicatrisation satisfaisante [4-6]. Dans un premier temps, La géométrie du modèle et les paramètres 
des différentes phases sont exposés. Nous détaillons par la suite les propriétés spécifiques des 
différentes surfaces d’implant étudiées. Les conditions initiales et aux limites du problème sont 





 Nous avons utilisé le modèle monodimensionnel axisymétrique de l’implant canin 
présenté au § 2.4.1 du chapitre 2. Le rayon de la surface de l’implant est fixé à 3,25 mm, le rayon 
de l’alésage osseux à 4,1 mm et la limite du modèle à 7 mm. 
 
 Le maillage est réalisé dans l’espace réel avec un élément suivant l’axe de l'implant ez et 
de 115 éléments suivant la direction radiale er. Le maillage comprend un total de 685 nœuds 
éléments quadrangulaire. Ces éléments ont une dimension de 2 mm selon ez et sont de dimensions 
variables selon er. La région où les ostéoblastes sont en contact avec la surface de l’implant ou 
« zone active » est modélisée par un élément de 15 µm selon er. Cette géométrie reste identique 




 Les propriétés du modèle multiphasique sont présentées dans le Tableau 1. Ces matériaux 
sont caractérisés par les paramètres de structure (E, ν, k) associés à la poroélasticité, par les 




 Nous définissons trois matériaux structuraux dans le modèle. Le premier est de l’os 
trabéculaire mature présent au-delà de l’alésage osseux et jusqu’à la limite du modèle. Le second 
est composé de matrice ostéoïde en formation présente dans l’interface os-implant. Ce matériau 
est moins rigide que l’os mature mais les caractéristiques biologiques y sont identiques.  
 
 Paramètre Valeur Dimension Description 
Dg 4,8x10-6 mm2/s diffusion [99] 
g
physioC  
0,05 ng/mm3 concentration physiologique [30] 
TGF-β1 
dg 8,5x10-11 ng/cell.s consommation par les cellules [25] 
hc 1,8x10-6 mm5/s.kg migration haptotaxique [100] 
χc 3x10-5 mm5/s.ng migration chimiotaxique [99] 
αc 1,9x10-10 mm6/cell.ng.s prolifération [101] 
c
maxC  
1x104 cell/mm3 concentration maximale [76] 
Ostéoblastes 
αs 6x10-9 mm6/cell.ng.s vitesse de synthèse de matrice 
ostéïde [76] 
Tableau 1 : Propriétés biologiques constantes du modèle 
 
 Le dernier matériau correspond à la « zone active ». Il est également composé de tissu 
ostéoïde en formation, puisqu’il est situé dans l’interface os-implant, mais les paramètres 
biologiques des ostéoblastes sont différents du fait de leur forte proximité avec la surface de 
l’implant. On considère en effet que dans cette zone les cellules sont en contact direct avec 




 La « zone active » est une région où certaines caractéristiques des ostéoblastes sont 
différenciées. Premièrement, la production de TGF-β1 est modifiée par le coefficient de 
production αg. Deuxièmement, l’adhésion cellulaire locale est modélisée par des modifications du 
coefficient de migration aléatoire Dc. En dernier lieu, l'influence de la surface d'implant sur la 
prolifération cellulaire est prise en compte par le coefficient αc. Nous avons choisi cette approche 
car la migration cellulaire et l’adhésion cellulaire implique les mêmes mécanismes liés à la 
création de point d’adhésion focaux. Certaines surfaces vont en effet permettre aux ostéoblastes 
de créer plus ou moins de ces points de contacts, ce qui va influencer directement leur capacité à 
migrer. Nous ne modifions donc pas la migration haptotaxique hc puisque celle-ci est liée aux 
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gradients de sites d’adhésion représentés dans notre modèle d’haptotaxie par la quantité de 
fraction solide φs. 
 Nous étudions la cicatrisation du tissus osseux autour de plusieurs types de surfaces 
d’implants pour lesquelles certaines caractéristiques sont disponibles dans la littérature: PMMA, 
titane acid-etched (AE), titane grit-blasted acid-etched (CG-AE) et titane grit-blasted acid-etched 
recouvert d’une peptide d’adhésion RGDS (CG-AE-RGDS). Dans une première approche, nous 
avons modifiés les paramètres de migration aléatoire Dc et de production de TGF-β1 ag, en accord 
avec des études in vitro de la littérature. L’adhésion cellulaire locale est affectée en modifiant les 
valeurs du coefficient de migration aléatoire Dc données par Dee [102] sur les surfaces 
considérées. Le coefficient de production de TGF-β1, αg, est déduit de données bibliographique 
en résolvant par un schéma de différences finies l’équation (64) caractéristique de la source de 
TGF-β1. Ce coefficient est obtenu en connaissant la source et en prenant une concentration 
initiale de TGF-β1 égale à la valeur physiologique (0,05 ng/mm3). Les résultats sont donnés dans 
le Tableau 2. 
 ( )1 gg g f c g gphysioc C d C C CC tα ϕ⎡ ⎤∂= ⋅ + ⋅ ⋅ ⋅ −⎢ ⎥∂⎣ ⎦  (64) 
 
 PMMA AE CG-AE CG-AE-RGDS Tissu osseux 
αg (10-12 mm3/cell.s) [103] 5 8,5 21 21 5 
Dc (10-7 mm2/s) [102] 2 1,6 1,6 1,45 2,5 
Tableau 2 : Paramètres biologiques du modèle : PMMA, acid-etched (AE), coarse grit-blasted acid-etched (CG-AE) et 











 Les conditions aux limites en termes de flux de fluide, flux de cellules et flux de facteurs 
de croissance sont nulles à la surface de l'implant. Sur un rayon de l'os environnant suffisamment 
 Valeur aux limites Dimension Localisation 
Cg 0,05 ng/mm3 limite du modèle 
Cc 1000 cell/mm3 limite du modèle 
qf 0 cell/mm2.s surface de l’implant 
qc 0 ng/mm2.s surface de l’implant 
qg 0 mm/s surface de l’implant 
Tableau 3 : Conditions aux limites pour les paramètres biologiques 
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éloigné de la zone de cicatrisation, les concentrations d’ostéoblastes et de TGF-β1 sont non 
nulles, Tableau 3 et 4. 
 
Suite à la phase d’inflammation, et plus particulièrement grâce aux plaquettes et aux 
leucocytes, les facteurs de croissance sont présents initialement en quantité plus importante autour 
de l'implant pour stimuler la cicatrisation tissulaire. Ceci permet le recrutement des ostéoblastes 
au niveau du site de cicatrisation. L'hétérogénéité initiale de fraction solide dans l'interface os-












 Le processus de cicatrisation est évalué jusqu'à huit semaines après la pose de l'implant. 
L'influence des surfaces d'implants est obtenue par rapport aux données caractéristiques de 














Valeur initiale  
os mature interface 
Dimension 
Cc 1000 1000 cell/mm3 
Cg 0,05 0,15 ng/mm3 
φs 50 6 % 
qf 0 0 mm/s 
Tableau 4 : Conditions initiales du modèle pour les paramères biologiques 
Figure 16 : Distribution radiale de la fraction solide φs. PMMA, acid-etched (AE), 




Figure 17 : Influence des paramètres de surface sur la fraction 
solide φsA au niveau de l'implant 
Nous observons sur la Figure 16 une influence significative du choix de la surface de 
l’implant, puisque la fraction osseuse formée au niveau de l’implant est de 59 % pour la PMMA 
contre 87 % pour la surface coarse grit-blasted acid-etched associé au RGDS (CG-AE-RGDS). 
Les implants acid-etched (AE) et coarse grit-blasted acid-etched (CG-AE) conduisent 
respectivement à une formation de matrice ostéoïde de 65 % et 77 %.  
 
Nous pouvons également observer que les modifications des propriétés de surfaces de 
l'implant ont des conséquences relativement locales et que la fraction solide dans le 














 Pour poursuivre la modélisation du rôle de la surface d'implant, nous réalisons une étude 
de sensibilité de la fraction solide φs en faisant varier le coefficient αg pour plusieurs valeurs de Dc 
sur la « zone active ». Cette étude de sensibilité permet également de mieux comprendre 
l’évolution de la cicatrisation sur la surface en utilisant la totalité de la plage de variation des 
coefficients que l’on retrouve dans la littérature et pas seulement les caractéristiques pour 
quelques surfaces. Les résultats présentés Figure 17, confirment que la diminution du coefficient 
de diffusion Dc augmente la fraction minérale formée dans la « zone active ». Il apparaît 
également que les variations de φs au couple (Dc, αc) peuvent être décrite par une fonction 
augmentant jusqu’à un optimum puis diminuant. On observe ainsi que la cicatrisation n’est pas 
toujours optimale notamment avec des surfaces qui a priori favorisant la production de facteur de 






 La formation du tissu osseux que ce soit pour la réparation des fractures, le remodelage 
osseux ou la cicatrisation périprothétique, est fortement dépendante des stimuli mécaniques. Dans 
le cas de la cicatrisation périprothétique, ces perturbations mécaniques sont généralement causées 
par des mouvements de l’implant et peuvent conduire au descellement des prothèses. Mais on 
observe, sans toutefois le prévoir et le maîtriser, le rôle majeur qu’ont les contraintes mécaniques 
sur la production de matrice ostéoïde par les ostéoblastes. 
 
 Dans le cas où les perturbations mécaniques sur la matrice osseuse sont rapides, le fluide 
n’est pas drainé et on peut considérer que les ostéoblastes sont seulement affectés par les 
déformations de la matrice. Dans un premier temps, cette hypothèse est utilisée et la modélisation 
multi-échelle présentée au § 2.4.2 est utilisée. Les perturbations plus lentes entraînent des 
mouvements de fluide dans les pores interconnectés de la matrice osseuse, cet aspect est traité 




 Le type de sollicitation en fréquence et amplitude induit des réponses très variables sur les 
ostéoblastes, et les conséquences sur la cicatrisation périprothétique in-vivo ne sont pas connues. 
Dans notre étude de sensibilité, nous avons choisi de modéliser des perturbations mécaniques 





 La géométrie macroscopique utilisée dans les étapes 1 et 3 de la résolution multi-échelle, 
est une représentation monodimensionnelle axisymétrique de l’implant canin, avec un rayon 
d’alésage de 4,05 mm et la limite du modèle à 7,05 mm. Ce maillage MM  (§2.4.2) est constitué de 
111 éléments suivant l’axe er, et de 669 nœuds. Ce maillage est ensuite divisé en douze sous-
domaines. Une géométrie microscopique est alors générée pour chaque sous-domaine en fonction 
de la porosité locale φs. Cette géométrie est une représentation schématique bidimensionnelle 
plane d’une coupe d’os trabéculaire. Les maillages Mµ de cette coupe sont des travées osseuses 
comprises dans des carrés de 200 µm de côté pour les sous domaines compris dans l’interface os-
implant, et dans des carrés de 400 µm de côté pour les sous-domaines de l’os mature. La quantité 
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de matière dans ces carrés définissant la fraction solide. Ils sont constitués d’éléments triangle à 6 




 La première étape de la résolution multi-échelle repose sur une formulation 
macroscopique de type structure utilisant le maillage MM et les paramètres structurels évolutifs de 







La modélisation microscopique de l’os trabéculaire utilisé pour la seconde étape de la 
résolution utilise le maillage Mµ représentant une coupe microscopique d’os trabéculaire. Les 
paramètres de la matrice ostéoïde de l’interface sont ceux de l’os trabéculaire évolutif en 
considérant une porosité nulle dans l'équation, celle-ci étant prise en compte par la géométrie. Le 
module d’Young E et le coefficient de Poisson ν ont pour valeurs respectives 1220,1 MPa et 
0,17256 [77]. Les caractéristiques de l’os mature sont nettement supérieures et sont issues de 
données sur les travées osseuses. 
 
 Les matériaux utilisés pour l’étape de cicatrisation sont ceux présentés pour l’étude de la 
surface de l’implant (Chapitre 2), en considérant une surface en PMMA, à l’exception des 
coefficients de prolifération des ostéoblastes αc, de synthèse de TGF-β1 αg et de matrice ostéoïde 
αs. Ces paramètres sont déterminés à chaque pas de temps du processus de cicatrisation en 
fonction des déformations calculées lors de l’étape de modélisation microscopique et de la 




 Nous avons choisi de modéliser des activités physiques modifiant la fréquence des 
perturbations dans la journée (une heure uniquement le midi ou une heure matin, midi et soir) 
ainsi que leur amplitude. 
 
 Os mature Matrice ostéoïde Dimension Description 
E 15000 1220,1 N/mm2 Module de Young [104] 
ν 0,3 0,17256 % Coefficient de Poisson [104] 












 Ces sollicitations sont appliquées lors de la première étape de la modélisation, au niveau 
de la surface de l’implant sur le maillage MM. Nous avons appliqué dans un premier temps des 
sollicitations arbitraire en compression suivant l’axe er d’amplitude variant de 0 à 200 µm. Dans 
un second temps nous appliquons des sollicitations en cisaillement d’amplitude variant de 0 à 500 




 Nous avons recensé 43 publications fournissant des informations sur les modifications de 
comportement des ostéoblastes suite à des perturbations mécaniques. Nous en avons finalement 
retenu 15 [55-57; 60; 3; 62; 58; 59; 61; 105-110] donnant des données numériques ou graphiques 
réellement exploitables et dont les méthodologies étaient comparables. Nous nous sommes de 
plus limités aux études utilisant des dispositifs d’étirement du substrat, et non des dispositifs de 
cisaillement par flux ou par compression hydrostatique, ce qui correspond à notre hypothèse de 
modélisation.  
 
 Parmi ces études, nous nous sommes de plus focalisés sur les comportements cellulaires 
traités un nombre de fois suffisant pour avoir des tendances vérifiées, c’est-à-dire sur la 
prolifération des ostéoblastes, la synthèse de matrice osseuse et la production de TGF-β1. Ces 
différents processus varient généralement suivant l’amplitude et la fréquence des sollicitations 
appliquées, et nous avons relevés leurs évolutions en comparaison avec une référence sans 
déformations. 
 
 Dans notre modélisation, ces modifications de comportement des ostéoblastes peuvent 
donc se traduire par des facteurs d’évolution sur les coefficients de référence de prolifération αc0, 
de synthèse de matrice ostéoïde αs0 et de production αg0 de TGF-β1, en fonction de déformations 
Figure 18 : Distribution temporelle des sollicitations mécaniques à 1Hz sur les 12 premières heures 
d'un cycle de 24 heures, pas de sollicitation13h-24h. Deux cycles sont utilisés : 1h/24h et 3h/24h. 
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et de la fréquence. La prolifération des ostéoblastes semble être caractérisée par un maximum 
pour une fréquence de 1 Hz et une déformation de 0,34 %, et tend vers un minimum au-delà de 5 












 Les données que nous avons recueillies concernant la synthèse de matrice ostéoïde ne 
nous ont permis de modéliser l’évolution qu’en fonction des déformations du substrat. Cette 
évolution tend vers un maximum pour des déformations supérieures à 7%, et atteint un minimum 
pour des déformations de 0,1 %. Ce comportement est représenté dans notre modèle par la 













+ +   ( )4,8* 0,34eqY ε= −  , si εeq < 0,34 
R² = 0,703 
p = 3,5 . 10-4  ( )0,9* 0,34eqY ε= −  , sinon 
(65) 





R² = 0,969 
p = 2,3 . 10-3 
 ( )0,9* 0,1eqY ε= −  , sinon (66) 
Figure 20 : Coefficient de synthèse de matrice ostéoïde 
αs en fonction des déformations du substrat εeq. 
Figure 19 : Coefficient de prolifération αc en 
fonction des déformations du substrat εeq et 
de la fréquence f. 
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 Pour les mêmes raisons que pour la synthèse de matrice ostéoïde, nous modélisons 
l’évolution de la production de TGF-β1 uniquement en fonction des déformations. Cette évolution 
croit pour tendre vers un maximum pour des déformations supérieures à 5 % et est modélisée par 
la fonction (67), représentée sur la Figure 21. 
1 2,5 tanh
10
eqε⎛ ⎞+ ⋅ ⎜ ⎟⎝ ⎠  
R² = 0,969 










 Nous étudions l’influence des sollicitations en observant l’évolution de la fraction osseuse 
au niveau de l’implant, son hétérogénéité ainsi que la position du « condensed bone rim » (point 
C) par comparaison avec un cas sans sollicitation. Nous considérons des déformations 
mécaniques à une fréquence de 1 Hz, pour une durée de cicatrisation de huit semaines. Cette 
fréquence paraît être celle stimulant le mieux les ostéoblastes in vitro pour la cicatrisation [57]. 
 
 Les sollicitations par compression favorisent la cicatrisation sur l’implant lorsque leur 
amplitude et leur fréquence journalière augmente (Figure 22a), au détriment de l’hétérogénéité Hφ 
(Figure 22b). Le point C, position de la couronne d’os, s’éloignant de l’implant uniquement en 
fonction de nombre de sollicitations journalière (Figure 22c). 
 
Figure 21 : Coefficient de production de TGF-β1 αg 




Le niveau de cicatrisation sur l’implant augmente avec la fréquence et l’amplitude des 
sollicitations par cisaillement mais reste généralement défavorable (Figure 23a). L’hétérogénéité 
Hφ diminue avec l’amplitude des sollicitations lorsqu’elles sont appliquées une seule fois par jour, 
mais augmente lorsqu’elles sont appliquées trois fois par jour, tout en restant généralement 
favorable (Figure 23b). Cependant le point C s’éloigne de l’axe de l’implant lorsque l’amplitude 







 Dans le cas où les sollicitions de l’interface sont plus lentes, on peut supposer que ni les 
déformations de l’os trabéculaire, ni les mouvements de fluide, ne modifient le comportement des 
ostéoblastes [45]. Cependant, nous ne pouvons plus considérer le fluide comme stationnaire, le 
comportement est alors de type drainé. A cause des déformations du milieu poreux, le fluide va 
être chassé de la matrice, augmentant les concentrations de facteurs de croissance et de cellules au 
sein des pores. De telles déformations de l’interface os-implant sont donc susceptibles de modifier 
la cicatrisation. Nous nous sommes particulièrement focalisé sur les instabilités axiales de 
(b) 
Figure 23 : Influence des perturbations rapides en cisaillement, (a) fraction solide φs sur l'implant 









































Figure 22 : Influence des perturbations de compression (a) fraction solide φs sur l'implant 










 La modélisation axisymétrique macroscopique est utilisé (§ 2.4.1). Le rayon de la surface 
de l’implant est fixé à 3,25 mm, le rayon de l’alésage osseux à 4,1 mm et la limite du modèle à 7 
mm. 
 
 Les mouvements de fluides suite aux mouvements de cisaillement de l’implant, et par 
conséquent les déplacements des ostéoblastes et du TGF-β1, entraînent des modifications de la 
cicatrisation selon l’axe de l’implant. Pour cette raison, nous modélisons l’implant sur sa 
longueur, soit 9 mm. Dans l’espace réel le maillage est réalisé avec 5 éléments suivant l’axe ez et 
49 suivant l’axe er. Afin de diminuer la taille du modèle nous utilisons des éléments quadrangles 
incomplets à huit nœuds et neuf points d’intégration avec la particularité de ne pas posséder de 
degré de liberté de pression sur les arrêtes. Ce qui porte le nombre d’éléments à 245 et le nombre 
de nœuds à 844. Le nombre d’éléments selon ez est augmenté à cause des non-linéarités qui 




 Nous avons appliqué des déformations cycliques correspondant à une activité physique 
journalière de façon à obtenir un temps mécanique caractéristique compatible avec le temps 
biologique caractéristique. Les perturbations sont causées par un déplacement axial de l’implant, 
avec des amplitudes variant entre 0 et 200 µm et de forme sinusoïdale sur une demi-journée. Ceci 






















 Nous modélisons le problème de telle sorte que le fluide puisse circuler librement à la 
limite du modèle ainsi que sur la surface latérale 2. Ceci est réalisé en imposant une pression nulle 












 Nous avons appliqués sur le modèle les mêmes matériaux que précédemment (§ 3.3.1), la 
surface de l’implant au niveau de la « zone active » étant du PMMA. La cicatrisation après huit 
semaines est caractérisée par la quantification de la fraction solide φs aux points A, B et C ainsi 
que l’hétérogénéité Hφ.  
 
 Par comparaison avec un implant sans sollicitations, l’augmentation des amplitudes de 
cisaillement s’accompagne d’une augmentation de l’hétérogénéité au niveau de la surface de 
l’implant φsA, et l’écart entre le minimum et le maximum de fraction solide sur l’implant augmente 
également. Cependant la valeur minimale de cette fraction solide dans l’interface os implant φsB 
diminue considérablement avec l’augmentation des amplitudes. L'instabilité axiale de l'implant 
génère une augmentation de l’hétérogénéité, soit environ 8% pour un cisaillement de 0,2 mm. 
 Localisation Valeur aux limites Dimension 
Ur Surface de l’implant 0 mm 
Ur Limite du modèle 0 mm 
Uz Surface de l’implant 0 … -0,2 mm 
Uz Limite du modèle 0 mm 
P Limite du modèle 0 N/mm2 
P Surface latérale 2 0 N/mm2 
Tableau 6 : Conditions aux limites pour les paramères poroélastiques 
Figure 25 : Influence des perturbations lentes en cisaillement sur 





 Nous avons étudié l’influence des sollicitations de faibles fréquences par une modélisation 
macroscopique en nous intéressant particulièrement au cisaillement provoqué par l’implant sur le 
tissu osseux, ce type de sollicitations étant souvent impliqué dans le descellement prothèse in vivo 
[111; 112]. Pour des déplacements allant jusqu’à 200 µm, notre modèle confirme une 
augmentation rapide de l’hétérogénéité de la cicatrisation, principalement causé par une baisse 
importante, jusqu’à 35 %, de la fraction solide dans l’interface os-implant.  
 
 Cette modélisation ne permet cependant pas d’étudier l’influence d’instabilité plus rapide 
ne provoquant pas de mouvements de fluides à travers les pores de la matrice osseuse, mais 
agissant principalement sur les ostéoblastes. Dans ce but, nous avons développé une modélisation 
multi-échelle, et nous avons simulé des perturbations qui, in vitro, conduisent à des résultats 
favorables sur les ostéoblastes en termes de prolifération, de synthèse de matrice ostéoïde et de 
production de TGF-β1. Notre étude montre toutefois que la cicatrisation périprothétique n’est 
généralement pas favorisée et qu’elle dépend fortement du nombre de cycles appliqués, 
l’hétérogénéité de fraction solide augmentant avec le nombre de cycles par jour. Ces résultats 





Il semble que le geste clinique, par définition opérateur – dépendant,  puisse avoir des 
répercussions importantes sur la cicatrisation de l’implant. Dans cette partie de l’étude, nous 
avons étudié l’influence de plusieurs paramètres géométriques liés à la pose de l’implant. 
 
 Dans un premier temps, la conicité de l’alésage osseux par rapport à la surface de 
l’implant est étudié (Figure 26a). Dans un deuxième temps, le décalage radial est étudié (Figure 
26b). L’influence du jeu (gap) post-opératoire entre l’implant et l’alésage osseux est également 





















 Nous supposons que l’implant est correctement positionné dans l’alésage osseux initial, ce 
qui vérifie les conditions de symétrie axiale. L’angle θ référençant la conicité de l’alésage varie de 
0 à 0,3 radians (0 à ~ 17°), la référence étant 0 radians. La modélisation est identique à celle du § 
2.4.2 avec un maillage évolutif dans la direction er car adapté à la taille du gap variant de 0 à 1,4 
mm. Le nombre d’éléments varie de 32 à 117 et le nombre de nœuds de 195 à 705, pour garantir 
une taille d’éléments relativement constante. Pour ne comparer que l’influence de la géométrie, 
les conditions initiales et limites du problème et les paramètres matériaux sont conservés, la 












 L’augmentation de la conicité θ semble augmente les valeurs de la fraction solide φs sur la 
surface de l’implant (point A) et dans une moindre mesure dans l’interface, au point B. Ces 
résultats sont accentués avec la diminution de la taille du gap. Une augmentation de 
(a) 
(b)
Figure 26 : Influence du geste clinique. a) Modèle axisymétrique 
avec variation θ de l'alésage varie, b) Modèle bidimensionnel 
avec variation de rI
(a) (b) 
Figure 27 : Influence de l'angle de l'alésage θ. (a) Variation de fraction solide φs à la 
surface de l'implant (point A), (b) Variation de l’hétérogénéité Hφ. 
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l’hétérogénéité de la cicatrisation est également observée. Même si les tendances sont 
relativement claires, l’amplitude des variations reste modérée. Pour des tailles de gap supérieures 
à 0,6 mm, l’évolution de la fraction solide φs par rapport à la référence à 0 radians n’excède pas 
10 % et l’évolution de l’hétérogénéité Hφ, 5 %. Ces valeurs étant respectivement égales à 12% et 




 La modélisation axisymétrique trouve ici une limitation et la modélisation 
bidimensionnelle plane présentée au chapitre § 2.4.1 est utilisée. La géométrie du problème est 
inchangée à l’exception du rayon de l’alésage osseux variant de 0 à 2 mm. L’excentration radiale 
est modélisée par le paramètre rI pour des valeurs comprises entre 0 et 100% de la distance rG, 
équation (68), la référence étant l’implant parfaitement centré (rI = 0%). 














 Le maillage est constitué d’éléments triangulaires à 6 nœuds et à 7 points d’intégration de 
Gauss. Ce maillage est raffiné au niveau de l’alésage osseux et le nombre d’éléments varie entre 
12504 et 18588 suivant la dimension de l’interface pour garantir une taille d’élément constante. 
Le nombre de nœuds varie de 25885 à 38052. Les conditions initiales et aux limites sont 
identiques à celles utilisés dans l’étude de la surface de l’implant (§3.2), en considérant une 
surface d’implant en PMMA. 
 
(a) (b)
(c) Figure 28 : Influence du désaxement rI de l’implant. (a) fraction solide moyenne φs à la 
surface de l'implant (point A), (b) 
hétérogénéité sur l’implant (φs maximal - φs 
maximal au point A), (c) hétérogénéité Hφ 
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 On observe que l’augmentation de la valeur de rI augmente la fraction solide décrivant la 
cicatrisation au niveau de la surface de l’implant (point A). Cette évolution de φs par rapport à 
l’implant centré augmente lorsque la taille de l’interface diminue, mais reste inférieure à 5 % pour 
des dimensions supérieures à 0,5 mm, et atteint 16 % pour une interface de 0,5 mm (Figure 28a). 
L’hétérogénéité Hφ dans l’interface varie très peu en fonction de rI, à l’exception de l’interface de 
0,5 mm pour lequel elle atteint 50 % (Fig.28c). Des valeurs négatives sont obtenues, mais ceci ne 
signifie pas systématiquement une amélioration de la cicatrisation. Le mode de calcul de l’indice 
d’hétérogénéité Hφ lisse le fait que des différences de valeurs importantes entre la fraction solide 
maximale et minimale au niveau de la surface de l’implant peuvent être obtenues. On s’aperçoit 
que les variations augmentent avec rI, la valeur de φs pouvant être multipliée par 200 dans certains 




 Dans les simulations numériques précédentes, l’augmentation de la taille de l’interface os-
implant (gap) a généralement pour effet d'augmenter la fraction solide au niveau de la surface de 
l’implant. Dans ces simulations, nous avons considéré que la concentration de facteurs de 
croissance TGF-β1 demeurait indépendante des modifications géométriques de la zone. Ce choix 
a induit des concentrations variables. En réalité, Il est très difficile de connaître les conditions 
initiales biologiques du procédé in vivo, et cette hypothèse a été retenue pour constituer une 
référence de raisonnement.  
 
 Il faut noter que ce type de cicatrisation à la surface de l'implant peut être en contradiction 
avec certaines observations dans le cas d’arthroplasties cliniques. Pour poursuivre notre 
raisonnement nous supposons que la quantité de TGF-β1 ne dépend pas exclusivement du geste 
opératoire, mais de l'adaptation de la vascularisation locale. Nous évaluons le cas d'une 
concentration constante, ce qui implique une diminution de concentration de TGF-β1 lorsque la 
dimension de l’interface augmente. 
 
 Nous fixons comme volume de référence de TGF- β1, le volume occupé lorsque l’espace 
entre l’implant et l’os est de 0,85 mm pour un diamètre d’implant de 3,25 mm. Ceci correspond 
aux dimensions de l’implant canin in vivo, et représente un volume de 2,994 mm3. La 
concentration initiale en facteur de croissance est donc donnée par la relation (69). 










 Comme le montre la Figure 29, la fraction solide au niveau de la surface φsA diminue 
considérablement lorsque la taille de l’interface augmente. De plus, la cicatrisation est nettement 














 Dans cette partie de l'étude, nous avons étudié le rôle bioactif de la surface constitutive de 
l'implant, l’influence des instabilités mécaniques de cet implant, et en dernier lieu nous avons 
approché la prise en compte du geste clinique par le biais de modifications de paramètres 
géométrique et biologiques locaux. 
 
 Le modèle d'implant expérimental canin, ou micomotion implant, a servit de support à 
l'ensemble des études numériques. La modélisation macroscopique a permis d’étudier le 
comportement poroélastique du tissu osseux avec un fluide drainé. La modélisation multi-échelle 
qui a été introduite, est une combinaison d'approche macroscopique et microscopique à l’échelle 
cellulaire. 
 
 Les paramètres intervenant dans le modèle de cicatrisation sont nombreux et regroupés 
selon trois types principaux comme le résume le Tableau 7 : structure poroélastique de l’os, 





Figure 29 : Influence de la distance os-implant initiale sur la 
















 Compte tenu de la complexité du modèle et de son interprétation, il nous a paru 
intéressant de synthétiser l'intérêt de notre approche en mécanobiologie à partir d'une analyse de 
sensibilité au premier ordre. La Figure 30 résume illustre la sensibilité que peuvent avoir certains 
paramètres dans le phénomène de cicatrisation. Comme précédemment le modèle axisymétrique 
en PMMA sollicité par des instabilités journalières de 200 μm est utilisé comme référence. Sont 
étudiés, l'impact sur les fractions solides φs aux points A (surface d'implant), point B (minimum de 













 La modification de la fraction solide φs au point C est généralement limitée. Les 
paramètres poroélastiques, (E, k) ont une influence très importante sur le procédé de cicatrisation; 
des variations jusqu’à 85 % sont obtenues. Les paramètres liés à la source de facteurs de 
croissance, αg et dc, ont une influence plus limitée mais significative: des variations de l'ordre de 
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de matrice ostéoïde 
Tableau 7 : Paramètres matériaux du modèle 
Figure 30 : Influence des paramètres matériaux sur la 
variation de fraction solide φs et d’hétérogénéité Hφ
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11% sont enregistrées. Ceci est principalement lié au type de surface simulé, le PMMA, qui 
modifie peu le comportement des ostéoblastes. Pour d'autres types de surface, les perturbations 
mécaniques agissant sur les cellules conduiraient très certainement à des variations plus 
importantes. Les paramètres de migration cellulaires aléatoire et actives (chimiotaxie, haptotaxie) 





- Le choix d'une « zone active » à la surface de l'implant est une approche originale qui permet de 
modéliser de manière explicite les interactions mécanobiologiques entre l'implant et son 
environnement. Les interactions sur la population cellulaire locale et les facteurs de croissance ont 
des répercutions très localisées sur la fraction solide des tissus. Le modèle montre que les 
propriétés de surface ont une influence sur la tenue primaire de l’implant, mais ne semble pas 
décisive pour la tenue à long terme. Les propriétés ostéogéniques des revêtements ont un rôle 
localisé et peuvent difficilement lisser l'hétérogénéité de la cicatrisation. Ceci est généralement 
confirmé par les observations cliniques. 
 
- Le modèle montre que les perturbations mécaniques agissant sur l'implant (implant instable) ne 
favorisent généralement pas la cicatrisation des tissus. Notre étude utilisant une modélisation 
multi-échelle intégrant les réactions des ostéoblastes puis une modélisation macroscopique, 
semble confirmer les résultats observées in vivo. 
 
- La modélisation montre que les paramètres de pose ont un rôle significatif sur la cicatrisation, 
notamment pour ce qui concerne le centrage de l'implant dans l'alésage osseux initial. En accord 
avec les observations cliniques et au-delà d'un couple optimal implant et stimuli mécaniques, 














 Les pathologies ostéoarticulaires sont une des principales causes de handicap dans les 
pays industrialisés et constituent donc des problèmes de santé publique majeurs. Les prothèses 
totales de da la hanche, de l’épaule ou du genou sont en constante augmentation et malgré des 
résultats satisfaisants, les problèmes de révision sont toujours importants. La qualité de la 
cicatrisation post-opératoire de l’interface os-implant dépend à la fois des propriétés initiales du 
tissu osseux, mais également de la qualité de l’implant et de sa pose. 
 
 Les phénomènes mis en jeu dans la cicatrisation périprothétiques sont complexes. Les 
domaines de la biochimie, de la mécanobiologie et de la chirurgie interagissent de manière étroite. 
L'objectif de notre travail de recherche a été de proposer un cadre de travail théorique et 
numérique permettant d'avancer dans la compréhension du rôle de l'implant dans la cicatrisation 
du tissu environnant. La mécanique des milieux poroélastiques a été associée aux concepts de 
migrations cellulaires en présence de facteur de croissance pour développer un modèle de 
transport réactif. 
 
 Dans un premier temps, une étude bibliographique a permis de définir le cadre général de 
la formulation de la cicatrisation périprothétique en mettant particulièrement en évidence le rôle 
des ostéoblastes et leur capacité d’adaptation aux modifications mécanique et biochimique de 
leurs environnements. 
 
 Dans une seconde partie, nous avons proposé formulation multiphasique du procédé de 
cicatrisation périprothétique en portant un intérêt particulier sur l’intégration des phénomènes 
biologiques associés à la population cellulaire ostéoblastique, à la phase de facteurs de croissance 
TGF-β1 et aux propriétés biochimique de la surface d'implant. Les conditions mécaniques stables 
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et instables ont été prises en compte. Le traitement numérique des équations fondamentales en 
espace et en temps, a été réalisé par application de la Méthode des éléments finis sur des 
modélisation macroscopiques et multi-échelles pour prendre en compte le comportement 
microscopique cellulaire. 
 
 L'évaluation de la formulation théorique a été réalisée à partir d'une série d'application 
déclinée à partir d'un modèle implant expérimental de référence (micromotion implant) support 
d'une collaboration internationale (Failure mechanism of revision joint replacement, National 
Institute of Health USA, Midwest Orthopaedic Research Foundation - J.E. Bechtold, Aarhus 
University Hospital - K. Søballe). 
 
 Les points clés étudiés ont été la distribution de fraction solide dans les tissus 
périprothétique en post-opératoire et le niveau d'hétérogénéité avec ou sans stimuli mécanique; 
ces points étant généralement précurseur de la tenue à long terme d'une arthroplastie.  
 
 Les résultats obtenus par le modèle ont été en accord avec les observations issues 
d'expérimentation animales in vivo ou de résultats cliniques. Il est apparu que le modèle 
permettait de prévoir le rôle localisé d'une surface d'implant à priori ostéogénique et donc la 
difficulté à obtenir une cicatrisation homogène des tissus. Dans le cas d'un implant présentant des 
instabilités sous chargement mécanique, le modèle a également montré une atténuation des 
fractions solides et une plus forte hétérogénéité des tissus néoformés. Enfin, la formulation 
proposée a permis de quantifier de manière objective par des perturbations de la géométrie de 
l'interface os-implant, le rôle essentiel et opérateur-dépendant du geste clinique. 
 
 Les perspectives de recherche de ces travaux doivent s'efforcer en priorité, de renforcer la 
fiabilité des modèles prédictifs en réduisant les incertitudes fortes associées à la plupart des 
paramètres mécanobiologiques. Nous pouvons distinguer des approches fondamentales et 
appliquées associant une approche mixte de modélisation et d'expérimentation. 
 
- Etude in-vitro des propriétés de différenciation, prolifération et migration de populations 
cellulaires (ostéoblastes, cellules endothéliales) sur substrat et biomatériaux optimisés, avec 
stimuli mécanique. La simulation numérique des phénomènes permettra l'identification de 




- Modélisation de l'angiogénèse périprothétique et de son rôle dans les sources de nutriment et de 
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 Gaëtan GUERIN 
 




 We hypothesized that explicitmodeling of mechanobiological interactions could be helpful 
to make progress in the investigation of periprosthetic healing. The governing equations were 
based upon the coupling of poroelasticity with cellular migrations in presence of growth factors to 
obtain a multiphasic model of reactive transport. The role of implant in tissue healing was 
evaluated using a dedicated experimental implant as reference. A multiscale approach allowed 
cellular interaction to be locally studied. We focused on local osteogenic role of implant surface, 
mechanical unstability stimuli and clinical aspects through defects of localization and shape of 
interface. The results were in good agreement with healing patterns observed in experiments and 
clinical setting. This confirmed the reliability of our original research approach. 
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 L'hypothèse centrale du travail de recherche a consisté à supposer que la modélisation 
explicite des intéractions mécanobiologiques pouvait permettre d'aider dans la compréhension des 
phénomènes de cicatrisation périprothétique. La mécanique des milieux continus associée aux 
concepts de migrations cellulaires en présence de facteur de croissance a permis de développer un 
modèle de transport réactif en milieux poreux déformable. Le rôle de l'implant dans le phénomène 
de cicatrisation a été évalué à partir d'une application de référence. Une approche multi-échelle 
permettant l'étude locale de l'interaction cellulaire a été proposée. Ont été particulièrement 
étudiés, le rôle ostéogénique local de la surface d'implant, l'instabilité de l'implant sous stimuli 
mécanique et l'évaluation du geste clinique. Les résultats obtenus ont été en bon accord avec les 
problématiques de cicatrisation observées en expérimentation mais également en environnement 
clinique. 
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